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Hochfrequenz Speckle Tracking des fetalen Herzens 
 
 
Kröher, Sarah Aileen 
 
Die Methode des Speckle Tracking, genauer gesagt des Borderline-Tracking, ist ein neues, nicht-
invasives Verfahren zur Evaluation der globalen und regionalen systolischen und diastolischen 
Herzfunktion.  
 
Als Alternative zum Gewebedoppler bietet das Speckle Tracking die Möglichkeit zur Beurteilung 
der Deforming Imaging Parameter Velocity (Kontraktionsgeschwindigkeit), Strain 
(Gewebeverformung) und Displacement (Gewebeauslenkung) und erlaubt somit die genaue 
Visualisierung und objektive Quantifizierung myokardialer Bewegung, unabhängig von kardialer 
Translationsbewegung und dem Einschallwinkel des Ultraschallstrahles. Ein Vorteil dieser neuen 
Technologie ist die Fähigkeit aus einem einzigen Datensatz mehrere Ebenen der 
Myokardbewegung wie die longitudinale und radiale Deformation sowie Rotation und Torsion zu 
erfassen.  
 
Anhand von 53 Videodarstellungen gesunder Feten der 18.-38. Schwangerschaftswoche 
untersuchten wir im longitudinalen Vierkammerblick, die Peak-Werte der Parameter Tissue 
Velocity, Strain und Displacement zu Beginn der Systole. Die Datenakquirierung erfolgte manuell 
und automatisch und umfasste den linken und rechten Ventrikel, sowie beide Atrien. Ziel der Studie 
war die Erstellung von Referenzwerten anhand eines Normalkollektivs und die objektive 
Beurteilung der B-Bild- und Tracking-Qualität, sowie der Vergleich der Intra- und Interobserver 
Untersuchung. 
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1. Einleitung  
1.1. Sonographie in der Pränataldiagnostik 
1.1.1. Sonographische Untersuchung – Bedeutung und Effizienz 
In der Pränataldiagnostik sind Ultraschalluntersuchungen ein essentieller 
Bestandteil der Mutterschaftsvorsorge. Laut den Mutterschaftsrichtlinien, zuletzt 
modifiziert im Januar 2009, besteht für jede Schwangere Anspruch auf ein 10-
20- und 30- Schwangerschaftswochen-Screening mittels B-Mode-Verfahren. 
Das Erst-Trimesterscreening (9.-12. SSW) und das Dritt-Trimesterscreening 
(29.-32. SSW) dienen hauptsächlich der Überwachung der Schwangerschaft 
und der Erfassung biometrischer Daten, wohingegen insbesondere beim Zweit-
Trimesterscreening das Augenmerk auf das Vorhandensein von fetalen 
Fehlbildungen und Entwicklungsstörungen gerichtet ist.  
 
Zu den häufigsten kongenitalen Fehlbildungen gehören die Herzfehlbildungen 
mit einer Inzidenz von 0,5 bis 1 Prozent aller Neugeborenen. In Deutschland 
werden jährlich etwa 6000 bis 8000 Kinder mit Herz- und Gefäßbildungen 
geboren. [75] Sie sind vergleichsweise häufig und führen die Liste der isolierten 
Organfehlbildungen an. Dem erfahrenen Untersucher gelingt durch Einstellung 
des Vierkammerblickes und des Ausflusstracktes die Detektion der meisten 
angeborenen Herzfehler. Trotz großer Fortschritte in der Diagnostik fetaler 
Malformationen gehören die Herzvitien jedoch zu den Fehlbildungen, die am 
häufigsten im Screening übersehen werden. Bei 70-90% der angeborenen 
Herzfehler kann derzeit weder anamnestisch noch mit konventionell 
genetischen oder molekulargenetischen Methoden ein Risikofaktor eruiert 
werden, somit sind sonographische „Auffälligkeiten“ im geburtshilflichen 
Screening-Ultraschall im Rahmen der Schwangerenvorsorge richtungsweisend. 
An speziellen Prä- und Perinatalzentren liegt die Entdeckungsrate kongenitaler 




Unabhängig von den rein strukturellen Herzfehlern ist die Beurteilung der 
kardialen Belastung essentiell, da eine kardiale Dekompensation vermehrt zu 
intrauteriner Mortalität oder relevanter neonataler Morbidität führt. Die Ursachen 
fetaler kardialer Dekompensation sind vielfältig. Zu nennen wäre die 
Plazentainsuffizienz, das feto-fetale Transfusionssyndrom, fetale Infektionen  
(z. B. Ringelrötelinfektion), fetale Arrythmien oder immunologische 
Erkrankungen (z. B. Rhesusinkompatibilität). Die Detektion einer relevanten 
fetalen Herzinsuffizienz und die Beurteilung deren Ausmaßes fällt mit 
konventionellen Verfahren schwer; Derzeit werden weitgehend prä- und 
postkardiale Gefäß-Dopplerparameter zur Überwachung potentiell gefährdeter 
Feten eingesetzt. Ergänzend kann intrakardial die Beurteilung der AV-
Klappenfunktion mit Colour-Doppler oder PW-Dopplermethoden erfolgen, 
allerdings sind diese Methoden zur Beurteilung einer relevanten Herzbelastung 
oder zur Verlaufsüberwachung wenig geeignet. Diese konventionellen 
Echoparameter sind von physiologischen Variablen wie Vor- und Nachlast 
abhängig und erlauben nur eingeschränkt eine ausreichend objektive 
Beurteilung der myokardialen Funktion. Dagegen ist es mit dem Einsatz der 
Gewebedoppler-Echokardiographie (TDI= Tissue Doppler Imaging) potentiell 
möglich geworden anhand der Berechnung neuer myokardialer 
Funktionsparameter wie Velocity (Kontraktionsgeschwindigkeit), Strain 
(Gewebeverformung) und Displacement (Gewebeauslenkung), eine objektive 
und quantitative Erfassung der globalen und regionalen systolischen und 
diastolischen Funktion des Herzmuskels bereits in frühen Krankheitsstadien zu 
erzielen. [16] 
Die Nachteile des Gewebedopplers bestehen in der Winkelabhängigkeit der 
Messungen und in der relativ aufwendigen Offline-Analyse. Der derzeitige 
technische Standard ermöglicht automatisches TDI- Tracking auf allen High-








Applikation des TDI nach Nikitin et al. [67] 
 
 
Eine neuere, etablierte Methode zur Bestimmung der Funktionsparameter ist 
das Speckle Tracking. Beim Speckle Tracking werden in einem 
zweidimensionalen Graubildechokardiogramm Interferenzen von zufällig 
auftretenden Streuechos, so genannte akustische Marker (engl. „speckles“, 
Bildpixelpunkte), von Bild zu Bild über den Herzzyklus hinweg verfolgt. Diese 
Methode hat den Vorteil dopplerunabhängig zu sein. Sie ist also nicht abhängig 
von der präzisen Einstellung des Einschallwinkels. Das Tracken (Verfolgen der 
zu untersuchenden Bildpixelpunkte) erfolgt automatisch und ist zeitsparend. In 
der vorliegenden Arbeit haben wir uns mit dieser neuen Technologie, dem 
Velocity Vector Imaging (VVI), welches auf der Speckle Tracking Methode 
basiert, beschäftigt. In der Erwachsenen-Kardiologie ist das VVI bereits getestet 
worden, jedoch hat es sich in der klinischen Anwendbarkeit bisher noch nicht 
etablieren können, da es ein noch sehr neues Verfahren ist. Erstmals testeten 
wir die Reproduzierbarkeit, Evaluierung und die klinische Einsatzfähigkeit der 
Methode des Speckle Tracking in der fetalen Kardiologie.  
 
 
 Diagnose myokardialer Ischämien 
 Evaluation reversibler sowie irreversibler myokardialer Dysfunktion 
 Untersuchung der regionalen und globalen LV diastolischen Funktion 
 Untersuchung der regionalen und globalen LV systolischen Funktion 
 Beurteilung der Funktion von Vorhöfen und Kammern 
 Differentialdiagnose von konstriktiver Perikarditis und restriktiver 
Kardiomyopathie 
 Nichtinvasive Beurteilung des Druckes in den Kammern und der 
Pulmonalarterie 
 Lokalisation azessorischer Leitungsbahnen 
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Durch die Weiterentwicklung diagnostischer und therapeutischer Möglichkeiten 
und der Evaluation neuer Methoden – wie beispielsweise dem Speckle Tracking 
– soll langfristig eine Optimierung des vorgeburtlichen und perinatalen 
Managements erreicht werden, mit dem Ziel durch Erhöhung pränataler 
Erfassungsraten die Prognose kardiologisch beeinträchtigter Kinder verbessern 




1.2. Unterschiede in Anatomie und Physiologie des fetalen 
Herzens im Vergleich zum erwachsenen Herzen  
Die Kenntnis der fetalen kardiovaskulären Physiologie und Anatomie bildet den 
Grundbaustein für das Verständnis und die Weiterentwicklung moderner 
echokardiographischer Technologien, zur Detektion und Therapieeinleitung von 
fetalen Herzfehlern einschließlich Herzrhythmusstörungen.  
Die ersten grundlegenden Erkenntnisse über die fetale Physiologie stammen 
von Rudolph et al. [78] Seine Forschungsgruppe beschäftigte sich in den 60`er 
Jahren erstmals mit der Verteilung und Regulation des Blutflusses bei fetalen 
und neonatalen Lämmern. Auf den gewonnenen Erkenntnissen basierend, 
konnten in den nachfolgenden Jahren weiteres Wissen erlangt und vertieft 
werden. Rychnik et al. [79] und weiteren Forschungsgruppen, gelang es in ihren 
Arbeiten die wesentlichen Unterschiede zwischen fetalen und erwachsenen 
Herzen darzustellen. Hierauf soll im Nachfolgenden eingegangen werden.  
 
1.2.1. Das fetale Myokard 
Betrachtet man die zelluläre Ebene, zeigen sich die ersten markanten 
Unterschiede zwischen dem fetalen und dem adulten Herzen. Das fetale 
Myokard besteht zu 60% aus nicht-kontraktilen Elementen. Wohingegen die 
nicht-kontraktilen Elemente eines erwachsenen Herzens lediglich 30% 
ausmachen. Das fetale Myokard weist eine höhere Steifigkeit auf als das adulte 
Myokard. Elektronenmikroskopische Untersuchungen [31] an fetalen, 
neugeborenen und erwachsenen Schafherzen ergaben zudem einen 
unterschiedlichen Durchmesser der Kardiomyozyten, welche bei Feten deutlich 
kleiner sind. Die Sarkomerlänge des fetalen und adulten Herzmuskels ist jedoch 
ähnlich, im Durchschnitt 2,18 µ. Des Weiteren unterscheiden sich die 
myokardiale zelluläre Replikation des Feten und des Erwachsenen. 
Kardiomyozyten differenzieren sich aus primitiven mesodermalen Stammzellen. 
Fetale Kardiomyozyten sind, im Gegensatz zu adulten, fähig sich zu teilen. Es 
kommt zur Zellvermehrung bei unveränderter Zellgröße (Hyperplasie), während 
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die Kardiomyozyten des Erwachsenen lediglich eine Zunahme des 
Zellvolumens aufweisen bei gleich bleibender Zellzahl (Hypertrophie). [79]. Die 
fetalen Kardiomyozyten verlassen um den Zeitraum der Geburt den Zellzyklus 
um in die G0 Phase einzutreten, in der keine Replikation mehr stattfinden kann. 
Der fetale myokardiale Zellstoffwechsel weist weitere Besonderheiten auf. Dem 
fetalen Herzen fehlt das Enzym Carnitin-Palmitoyltransferase, welches im 
adulten Herzen die langkettigen Fettsäuren in die Mitochondrien schleust und 
sie dort verarbeitet. Im unreifen fetalen Myokard wird vornehmlich Laktat 
verstoffwechselt.  
Doppler Untersuchungen, die die diastolischen Füllungsgeschwindigkeiten der 
Ventrikel untersuchten, zeigten ein unterschiedliches Verhalten des 
Verhältnisses der diastolischen E- und A-Welle. Die frühe, passive Füllung der 
Ventrikel ist durch die E-Welle gekennzeichnet und die aktive 
Vorhofkontraktion, die für den Bluteinstrom verantwortlich ist, durch die A-Welle. 
Beim adulten Herzen dominiert die E-Welle. Es ergibt sich somit ein Verhältnis 
von E zu A welches größer 1 gemessen wird. Beim fetalen Herzen zeigte sich 
ein umgekehrtes Verhältnis von E zu A kleiner 1. Die geringere 
Relaxationsfähigkeit des fetalen Herzens ist wahrscheinlich auf den noch 
ungenügend ausgereiften Kalziumhaushalt zurückzuführen, so postulierte 
Rychik et al. [79]. Experimentelle Tierversuche demonstrierten den Unterschied 
in der fetalen myokardialen Relaxation, durch eine differente Ablösung des 
Kalziums vom Troponin C, im Vergleich zu adulten Herzen. Es wurde 
angenommen, dass aufgrund der verminderten Funktion des 
sarkoplasmatischen Retikulums (SR) des Feten, der größeren Abhängigkeit des 
Natrium-Kalzium-Austauschers zur Entfernung des zytosolischen Kalziums vom 
Troponin C und der reduzierten Wiederaufnahme des Kalziums in das SR, die 
Relaxationszeit verlängert ist. [5, 79]. Es kann angenommen werden, dass die 
aktive Vorhofkontraktion, gekennzeichnet durch die A-Welle, primär für das 
Entleeren der fetalen Vorhöfe verantwortlich ist und weniger für die passive 
frühdiastolische Füllung. [79].  
Die Herzwand des fetalen wie auch des erwachsenen Herzens besteht aus drei 
unterschiedlich aufgebauten Schichten. Die Muskelschicht der Herzwand, das 
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Myokard, bildet die überwiegende Gewebemasse und wird nach innen vom 





Abbildung 1: Frontalansicht des fetalen Herzens. AAO: 
Ascendierende Aorta; DA: Ductus arteriosus; DAO: 
Descendierende Aorta; PT: Truncus pulmonalis; RA: 
rechtes Atrium; LA: linkes Atrium; RV: rechter Ventrikel; LV: 
linker Ventrikel. (Quelle: Fetal Cardiology: embryology, 
genetics, physiology, echocardiographic evaluation, 
diagnosis, and perinatal management of cardiac diseases, 
S. Yagel, N.H. Silverman, U. Gembruch, 2
nd
 ed., 2009 by 







Abbildung 2: Sektion eines fetalen Herzens entlang der 
Längsachse. Darstellung der vier Herzhöhlen, der zwei 
Atrioventrikularklappen und des interventrikulären 
Septums. meS: Membranöses Septum; S: Septum; muS: 
Muskuläres Septum; MV: Mitralklappe; TV: 
Trikuspidalklappe; FO: Foramen ovale. (Quelle: Fetal 
Cardiology: embryology, genetics, physiology, 
echocardiographic evaluation, diagnosis, and perinatal 
management of cardiac diseases, S. Yagel, N.H. 
Silverman, U. Gembruch, 2
nd
 ed., 2009 by Informa 







1.2.2. Physiologische Vorgänge während des Herzzyklus  
Das Herz wechselt rhythmisch zwischen Diastole (Erschlaffung) und Systole 
(Anspannung), wobei sich in der Diastole die Kammern mit Blut füllen, welches 
in der Systole in die großen Arterien ausgeworfen wird und in den systemischen 
Kreislauf gelangt.  
Innerhalb eines Herzzyklus unterscheidet man sowohl in der Diastole, wie auch 
in der Systole Phasen, in denen es zu veränderten Druckverhältnissen bei 
gleich bleibendem Volumen kommt, und Phasen mit veränderten Volumina bei 
konstanten Drücken.  
Der Beginn des Herzzyklus wird eingeleitet durch die Anspannungsphase oder 
auch isovolumetrische Kontraktion (IVC). Die AV-Klappen und die 
Taschenklappen sind geschlossen und der Herzmuskel baut Spannung auf, 
ohne Blut auszuwerfen. Der Druckanstieg erreicht sein Maximum und übersteigt 
den Druck in der Aorta bzw. der Arteria pulmonalis, wodurch mit dem Öffnen 
der Taschenklappen, die Austreibungsphase der Systole eingeleitet wird. Es 
kommt zu einer apikal (in Richtung der Herzspitze= Apex) gerichteten 
Bewegung der AV-Klappenebene bei gleichzeitiger Myokardverdickung der 
Ventrikel. [84]. Die Herzspitze ist wenig beweglich, da sie mit dem Diaphragma 
verwachsen ist. [89] 
Das Blut wird in die großen Gefäße ausgeworfen, bis der Druck in den 
Gefäßen, den Druck in den Ventrikeln wieder übersteigt und die 
Taschenklappen schließen.  
In der sich anschließenden isovolumischen Relaxation, Entspannungsphase, 
sind erneut alle Klappen geschlossen. Der Druck in den Ventrikeln sinkt, bei 
konstantem Volumen. Fällt der Druck in den Ventrikeln, unter den der Vorhöfe, 
öffnen sich die AV-Klappen und die Füllungsphase der Diastole wird eingeleitet. 
Zu Beginn kommt es zu einem frühen, schnellen Bluteinstrom. Die Herzbasis 
bewegt sich vom Apex weg und der Herzmuskel wird durch diese Bewegung in 
longitudinaler Richtung verlängert und in radialer Richtung nimmt seine Dicke 
ab. [89]. Der Bluteinstrom von den Vorhöfen in die Ventrikel bei geöffneten AV-
Klappen erfolgt zunächst passiv durch eine elastische Rückstellbewegung der 
Ventrikel, die aus der Kontraktionsstellung der Systole in ihre natürliche Form 
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dilatieren. Die Dilatation führt zu einer Abnahme des Ventrikeldrucks und 
ermöglicht so den passiven Bluteinstrom. Mit zunehmender Füllung und 
Dilatation steigt der Ventrikeldruck soweit an, dass eine weitere Füllung der 
Herzkammer nur über eine zusätzliche atriale Kontraktion gegeben ist. Dem 
frühdiastolischen schnellen Einstrom folgt somit ein späterer langsamer 
Bluteinstrom. Nachfolgend kommt es zum Schluss der AV-Klappen und die 
Diastole ist beendet. Im Gegensatz zum adulten Herzen fällt die passive 
Ventrikelfüllung des fetalen Herzens geringer aus, aufgrund der reduzierten 
elastischen Eigenschaften beziehungsweise dem höheren Anteil an nicht-
kontraktilen Elementen. [79] 
 
Das fetale wie auch das erwachsene Herz folgen dem Frank-Starling-
Mechanismus. Der wie folgt kurz erläutert wird: Steigt das venöse Angebot an, 
so resultiert eine erhöhte enddiastolische Füllung beziehungsweise Vorlast des 
Ventrikels. Die Herzmuskelfasern erfahren eine größere Vordehnung, um sich 
dann stärker verkürzen zu können, was zu einer Steigerung des 
Schlagvolumens führt. Das fetale Herz ist eingeschränkt in der Fähigkeit das 
Schlagvolumen zu erhöhen. Es hat sehr geringe Vorlast-Reserven, oder anders 
ausgedrückt, eine Erhöhung der Vorlast bringt nur einen geringen Zuwachs an 
Herzzeitvolumen mit niedriger Reservefunktion bis zum Erreichen des 
Dekompensationsstadiums. [95]. Während beim gesunden erwachsenen Herzen 
bei Anstieg der Vorlast ein signifikantes Potential zur Erhöhung des 
Schlagvolumens vorliegt, kann das fetale Herz nur bis zu einem schmalen Grad 
sein Schlagvolumen bei ansteigender Vorlast erhöhen. Über diese 
Einschränkung wurde viel diskutiert und verschiedene Theorien wurden 
aufgestellt. Während man früher der Überzeugung war, dass diese Limitierung 
an den anatomischen Eigenschaften des fetalen Herzens selbst liegen würde, 
postulierten Grant et al. [34] eine interessante Theorie. Sie stellten die These auf, 
dass es aufgrund der das Herz umgebenden anatomischen Strukturen, wie der 
Brustwand, der Lungen und dem Perikard, zu einer äußeren Kompression der 
Ventrikel kommt, wodurch die fetale ventrikuläre Vorlast und somit fetale 
Herzfunktion eingeschränkt werde. Als Erklärung beziehen sie sich auf die 
17 
 
kardiovaskulären Veränderungen, die unmittelbar nach der Geburt eintreten. 
Bei der vaginalen Geburt wird aus den Bronchien und Lungen bis zu 50 ml 
Fruchtwasser ausgepresst, das Kind wird in Expiration geboren und mit dem 
ersten Schrei entfalten sich die Lungen. Unmittelbar nach diesem Ereignis 
kommt es zur Verdopplung des fetalen Schlagvolumens. Somit könnten die 
postpartalen Veränderungen der Schlüsselmechanismus für den Anstieg der 
linksventrikulären Vorlast und folglich dem Anstieg des Schlagvolumens bei 











Abbildung 3: Auf der X-Achse sind die Vorhofdrücke und auf der Y-Achse das ventrikuläre 
Schlagvolumen dargestellt. Beim Feten wird das maximale Schlagvolumen bei atrialen Drücken 
von circa 4 mmHg erreicht. Während es bei Anstieg der fetalen Vorhofdrücke, zu keiner 
relevanten Erhöhung des Schlagvolumens kommt, ist das erwachsene Herz in der Lage sein 
Schlagvolumen zu erhöhen, bis atriale Drücken von 16-18 mmHg erreicht werden. (Quelle: 
Journal of Pediatric Cardiology 25:201-209, 2004, Fetal Cardiovascular Physiology, J.Rychik.) 
 
 
Beim Feten übertrifft das rechtsventrikuläre Schlagvolumen mit einem Anteil 
von 60 % bis 70% das linksventrikuläre Schlagvolumen. Aufgrund der 
hämodynamischen Gegebenheiten liegt eine Rechtsherzdominanz vor. Die 
beiden Herzhälften stehen jedoch über das Foramen ovale miteinander in 
Verbindung. Ein Unterschied in den interventrikulären Druckverhältnissen 
konnte aufgrund der atrialen Verbindung nicht gemessen werden. [44, 79] 
Echokardiographisch wurde festgestellt, dass das Verhältnis Radius-zu-
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Wanddicke im rechten Ventrikel größer ist. Bei gleicher Wanddicke im rechten 
und linken Ventrikel ist, laut dem Laplace Gesetz, die Wandspannung im 
rechten Ventrikel größer, da sie proportional zum Radius und zum transmuralen 
Druck ist. Anders ausgedrückt, besagt das Laplace Gesetz, dass eine erhöhte 
Wandspannung, die durch einen erhöhten intramuralen Druck erzeugt wird, 
wieder gesenkt werden kann, wenn das Kammermyokard hypertrophiert. Laut 
Rychnik et al. wird demnach der rechte Ventrikel des fetalen Herzens sensitiver 
auf starke Veränderungen der Nachlast oder einem Anstieg der Vorlast 
reagieren, da seine Reservefunktion niedriger ist, als die des linken Ventrikels. 
Es kann zu Hypertrophie, Dysfunktion oder Dilatation kommen, wenn das fetale 
Herz chronischen Belastungssituationen ausgesetzt ist. [79].  
 
Abbildung 4: Darstellung der typischen 
grobfaserigen, plumpen Trabekulationen des 
fetalen rechten Ventrikels. RA: rechtes Atrium; 
RV: rechter Ventrikel; TV: Trikuspidalklappe; 
FO: Foramen ovale. (Quelle: Fetal Cardiology: 
embryology, genetics, physiology, 
echocardiographic evaluation, diagnosis, and 
perinatal management of cardiac diseases, S. 
Yagel, N.H. Silverman, U. Gembruch, 2
nd
 ed., 







Abbildung 5: Die Darstellung des fetalen linken 
Ventrikels zeigt die typischen feinen und 
schräg gekreuzten Trabekulationen. AO: 
Ascendierende Aorta; MV: Mitralklappe; LV: 
linker Ventrikel. (Quelle: Fetal Cardiology: 
embryology, genetics, physiology, 
echocardiographic evaluation, diagnosis, and 
perinatal management of cardiac diseases, S. 
Yagel, N.H. Silverman, U. Gembruch, 2
nd
 ed., 




1.2.3. Der fetale Kreislauf 
Der parallel geschaltete fetale Blutkreislauf weist mit seinen 
Umgehungskreisläufen, seinem plazentaren Versorgungsgebiet und der 
Dominanz der rechten Herzhälfte im Vergleich zum postnatalen Kreislauf einige 
Besonderheiten auf. Es gibt drei physiologische Kurzschlussverbindungen, die 
ein genau auf die fetalen Bedürfnisse zu geschneidertes Blutströmungsprofil 
bilden: der Ductus arteriosus (Botalli), der Ductus venosus (Arantii) und das 
Foramen ovale. Das maternale sauerstoffreiche Blut gelangt von der Vena 
umbilicalis aus der Plazenta teilweise in die Leber und wird teilweise durch den 
Ductus venosus in die Vena cava inferior (untere Hohlvene) geleitet, um dann 
von dort aus in den rechten Vorhof zu münden. Dem rechten Vorhof wird über 
die untere Hohlvene, sauerstoffreiches Blut aus dem Ductus venosus Arantii, 
sowie sauerstoffarmes Blut aus der unteren Körperhälfte zugeführt, wobei es 
aufgrund von Unterschieden im Strömungsprofil zu keiner vollständigen 
Vermischung des verschieden gesättigten Blutes kommt. Der größte Teil des 
sauerstoffreichen Blutes gelangt aus dem Ductus venosus durch das offene 
Foramen ovale in den linken Vorhof und wird von dort aus in den linken 
Ventrikel gepumpt. Der linke Ventrikel fördert das sauerstoffreiche Blut über die 
Aorta ascendens weiter in das Versorgungsgebiet der oberen Körperhälfte, um 
eine ausreichende Gehirn- und Coronarperfusion gewährleisten zu können. Der 
linke Ventrikel erhält ebenfalls kleine Blutmengen aus den Pulmonalvenen. Der 
verbliebene sauerstoffärmere Teil der unteren Hohlvene gelangt zusammen mit 
dem Blut der Vena cava superior (obere Hohlvene), welches aus der oberen 
Körperhälfte zufließt, in den rechten Vorhof und anschließend in die rechte 
Kammer. Von dort aus wird das Blut in den Truncus pulmonalis und die 
Pulmonalarterien befördert. Da die Ventilationsfunktion der fetalen Lunge unreif 
ist und ihre vollständige Funktion in der Fetalzeit überflüssig, wird die Lunge nur 
geringfügig mit Blut versorgt. Ihr Gefäßwiderstand ist hoch und über den Ductus 
arteriosus Botalli, eine weitere Kurzschlussverbindung, wird der Großteil des 
Blutes in die Aorta descendes geleitet. Die Versorgung der unteren Körperhälfte 
wird durch das sauerstoffärmere Blut des rechten Ventrikels und das 
sauerstoffreichere Blut aus dem linken Ventrikel garantiert. Obwohl die 
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Pumpleistung beider Ventrikel für die fetale Kreislauffunktion verantwortlich ist, 
ist der Anteil des rechten Ventrikels an der Zirkulation mit circa 60-70% der 
gesamten kardialen Auswurfleistung, weit höher. In einer invasiven Studie 
konnte dargestellt werden, dass bei Feten  interventrikulär gleiche 



























1.2.4. Das Reizleitungssystem (RLS) 
Das RLS besteht aus verschiedenen Anteilen: dem Sinusknoten, dem 
Atrioventrikularknoten (AV-Knoten), dem His-Bündel, dem rechten und linken 
Tawara-Schenkel und den Purkinjefasern. Das spezifische Wissen über die 
Entwicklung und Funktion des RLS ist größtenteils durch Tierversuche erlangt 
worden. Das Herzkreislaufsystem ist das erste sich entwickelnde Organsystem 
im Embryo. [10]. 
Die Herzaktion wird getriggert durch spezialisierte Fasern des 
Erregungsbildungs- und Erregungsleitungssystems und nimmt physiologisch 
ihren Ausgang im Sinusknoten des rechten Vorhofs, an der Einmündung der 
Vena cava superior lokalisiert. Diese spezialisierten Fasern besitzen wenig 
Mitochondrien und Myofibrillen, aber sind besonders reich an Sarkoplasma und 
Glykogen. Sie besitzen die Fähigkeit zur spontanen Depolarisation und können 
sich selbst elektrisch erregen. Diese elektrischen Impulse werden weitergeleitet 
über nachgeschaltete Erregungsbildungszentren. Wie zuvor beschrieben 
beginnt die Erregung im Sinusknoten. Die Funktion als Taktgeber fällt ihm zu, 
da seine Zellen den schnellsten intrinsischen Rhythmus innerhalb des RLS 
aufweisen. Die Erregung pflanzt sich über Internodalbündel weiter über das 
Myokard beider Vorhöfe fort und greift auf den AV-Knoten über, welcher eine 
niedrigere Frequenz aufweist. Durch diese Leitungsverzögerung wird 
gewährleistet, dass die Kammerkontraktion erst nach Beendigung der 
Vorhofsystole beginnt. [33]. Vom AV-Knoten aus erreicht die Erregung das His-
Bündel, das die einzige erregungsleitende Verbindung zwischen Vorhöfen und 
Kammern darstellt. Das His-Bündel erstreckt sich vom AV-Knoten über den 
oberen Rand des ventrikulären Septums und teilt sich in einen linken und 
rechten Tawara-Schenkel auf, welche zu jeder Seite des Septums absteigend 
verlaufen. Der linke Schenkel wiederum teilt sich in einen vorderen und einen 
hinteren Faszikel auf. Über die Faszikel kommt es zur Depolarisation der 
Purkinje-Fasern, welche anschließend das Arbeitsmyokard der Ventrikel 
erregen. Fällt der Sinusknoten als primärer Schrittmacher des 
Erregungsbildungszentrums aus, dann übernimmt ein sekundäres 
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beziehungsweise tertiäres Erregungsbildungszentrum die 
Schrittmacherfunktion.  
 
1.2.5. Faserarchitektur und Rotationsbewegungen des Herzens 
Während des Herzzyklus werden drei verschiedene Komponenten der 
Myokardverformung beobachtet: die longitudinale Verkürzung, die radiale 
Verdickung und die zirkumferentielle Verkürzung. [76, 89].  
 
 
Abbildung 7: a) longitudinale  b) radiale und c) zirkumferentielle Myokardbewegung; nach Voigt 
und Flachskampf, 2004. 
 
Sanchez-Quintana et al. befassten sich mit der Faserorientierung des fetalen 
Myokards. Es stellte sich heraus, dass die Architektur der fetalen Myofibrillen, 
denen Erwachsener gleicht. [80]. 
Aufgrund des speziellen Verlaufes, der Ausrichtung und Vernetzung der 
Herzmuskelfasern während der mechanischen Herzaktion ist ein optimales 
Zusammenspiel von Physiologie und Anatomie gewährleistet.  
Man unterscheidet zwischen subendokardialen (inneren), mittleren und 
subepikardialen (äußeren) Herzmuskelfaserschichten. Die subendokardial 
gelegenen Fasern ziehen gegen den Uhrzeigersinn in apikobasaler 
Verlaufsrichtung mit deutlich steilerem Verlauf an der Basis. Ihren Ursprung 
nehmen sie an invaginierten Fasern der supepikardialen Schicht und inserieren 
an den Cordae tendineae sowie dem membranösen Teil der Herzscheidewand. 
Die mittleren Faserschichten sind in eher zirkulär angeordnet und dominanter 
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im linken Ventrikel. Im Gegensatz zu den subendokardialen Fasern verlaufen 
die subepikardialen, die ebenfalls eine apikobasale Richtung aufweisen, 
allerdings im Uhrzeigersinn. Sie haben einen schrägen Faserverlauf und 
entspringen am fibrösen Herzskelett. [76, 80]. Durch diese spezielle, gekreuzte 
Architektur kommt es im Rahmen der Herzaktion zu einer Verformung des 
Herzens, welche besonders ausgeprägt in den inneren Schichten der 
linksventrikulären Wand gefunden wurde.  
Die nicht-parallele Anordnung der Faserverläufe ermöglicht ebenso eine 
Interaktion von Faserzügen unterschiedlicher Tiefe. Bei der systolischen 
Kontraktion erfolgt zuerst eine Verkürzung der longitudinal ausgerichteten 
Fasern und mit zeitlicher Verzögerung auch der zirkumferentiellen Fasern. 
Dadurch erhält der Ventrikel vorübergehend eine sphärische Form, um dann 
nach Kontraktion der zirkumferentiellen Fasern wieder in eine zylindrische Form 
überzugehen. In der Diastole ermöglicht die gekreuzte Anordnung der 
Faserschichten eine verstärkte, aktive Relaxation, da die Faserzüge regelrecht 
auseinanderfedern können. [38]. 
 
1.2.6 Die Atrien 
Wang et al. beschäftigten sich in ihrer Studie eingehend mit der Architektur der 
atrialen Muskulatur. Sie studierten 9 Dissektionspräparate postmortaler adulter 
Herzen, und kamen zu dem Schluss, dass der strukturelle Aufbau der Vorhöfe 
ein komplexes System ist, das je nach Lokalisation aus verschieden orientierten 
Myozytenschichten besteht. S. Y. Ho et al. beschrieben ebenfalls die 
Architektur und den mikroskopischen Aufbau der Atrien und postulierten, dass 
intra-individuelle Unterschiede innerhalb der topographischen Strukturen als 
normal zu betrachten sind. Es zeigte sich, dass die Myokardwand der Atrien 
hauptsächlich aus zirkumferentiellen und longitudinalen Muskelbündeln besteht. 
An der Basis der Atrien finden sich vornehmlich zirkumferentielle Faserverläufe, 
während die longitudinale Ausrichtung primär in der parietalen Wand zu finden 
ist. [105]. Die Topographie des rechten Atriums weist längere und prominentere 
Muskelbündel auf, welche hauptsächlich aus der Crista terminalis und den 
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Musculi pectinati bestehen. Die Muskelzüge der Crista terminalis sind 
longitudinal ausgerichtet und zeigen eine Konnektion der zugehörigen Musculi 
pectinati mit der Muskulatur des atrioventrikulären Vorhofs. Das rechte Atrium 
weist ein prominentes rechtes Herzohr auf. Eine Struktur wie die Crista 
Terminalis gibt es im linken Vorhof nicht und die Ausprägung und Verteilung der 
Musculi pectinati ist wesentlich geringer ausgeprägt. [40]. Seine endokardiale 
Oberfläche ist glatter. Die Wand des linken Atriums besteht aus unterschiedlich 
orientierten und ineinander übergehenden Myozytenschichten, die ebenfalls zu 
Muskelbündeln formiert sind. Die prominentesten muskulären Verbindungen 
sind hier das interatriale Muskelband, dessen Faserzüge an der Basis 
zirkumferentiell verlaufen und das septoatriale Muskelband, welches eine 
Verbindung zum Vorhofseptum darstellt und dessen Faserrichtungen 
vornehmlich longitudinal sind. [40, 105]. Der adulte linke Vorhof weist eine 
Blutreservoirfunktion auf. Dessen Bedeutung betont wird, durch die Tatsache, 
das 30-42 % des Schlagvolumens während der Systole im linken Atrium 




Zur Darstellung und Erfassung der komplexen Herzbewegung im 
dreidimensionalen Raum, muss ein Koordinatensystem zu Hilfe genommen 
werden. Um beliebige Punkte am Herzmuskel bestimmen zu können, kommen 
drei verschiedene Koordinatensysteme zur Anwendung, die im Folgenden 
näher erläutert werden.  
2.1.1. Das kartesische Koordinatensystem 
Das kartesische Koordinatensystem wird hauptsächlich in der Mathematik 
angewendet. Es ist an der Längsachse des Herzens ausgerichtet, wobei die 
drei Achsen X, Y und Z senkrecht aufeinander stehen. In der 
Echokardiographie hat es sich als nachteilig erwiesen, da die 
Achsenausrichtung dem Bewegungsmuster des Herzens nur unzureichend 
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entspricht. Es ist lediglich für die Beschreibung der globalen Herzbewegung 
geeignet. Um die exakte Lokalisation eines Myokardpunktes mithilfe des 
kartesischen Koordinatensystems zu beschreiben, wären zeitaufwendige 
Vektorgleichungen nötig, welche den praktischen Nutzen stark minimieren. [20, 
89].  
 
2.1.2. Das Ultraschallkoordinatensystem 
In einem Ultraschallbild kann ein Ultraschallkoordinatensystem mit drei Achsen 
(axial, lateral und elevation) definiert werden. Dieses Koordinatensystem 
bezieht sich auf die Position des Schallkopfes. Die axiale Achse entspricht der 
Richtung des Ultraschallstrahls, während die laterale Achse senkrecht zur 
axialen verläuft. Die Elevations-Achse verläuft perpendikulär auf beiden.  
 
2.1.3. Das lokale Herzkoordinatensystem 
Aufgrund der Komplexität des kardialen Bewegungsablaufes empfiehlt sich die 
Verwendung eines lokalen Herzkoordinatensystems. Dieses ist aus 
physiologischer Sicht besser geeignet, da es sich an den Bewegungsrichtungen 
des Herzens orientiert. Die drei Achsen des Koordinatensystems sind 
perpendikulär zueinander ausgerichtet und wie folgt definiert: 
 die radiale Achse (R): sie verläuft senkrecht zum Epikard und ist vom 
Ventrikellumen aus nach außen gerichtet 
 die longitudinale Achse (L): sie verläuft perpendikular zur radialen Achse 
und tangential zum Epikard, die Richtung der Achse verläuft von der 
Herzspitze in Richtung Herzbasis 
 die zirkumferentielle Achse (C): sie verläuft senkrecht zu beiden Achsen 
und entgegen dem Uhrzeigersinn, um die Kurzachse des linken 
Ventrikels 
Nachteilig zu bewerten ist die Aussparung der distalen Herzspitze, dem Apex, 
die weder in zirkumferentieller, noch longitudinaler Ausrichtung mit den 




Abbildung 8: a) kartesisches Koordinatensystem, welches über dem Herzen projiziert wird.  
b) lokales Herzkoordinatensystem, welches drei Achsen aufweist und die myokardialen 
Bewegungen erfasst: die longitudinale, die radiale und die zirkumferenzielle. (Quelle: 
Sutherland, Doppler Myocardial Imaging, A Textbook, 2002). 
  
3. Mathematisch-physikalische Parameter der 
Myokardbewegung 
3.1. Tissue Velocity: Gewebegeschwindigkeit 
3.1.1. Definition 
Das Herz kontrahiert und dilatiert während des Herzzyklus und verändert seine 
Konformation in einer bestimmten Zeiteinheit. Die Tissue Velocity (v) ist die 
Kontraktionsgeschwindigkeit mit welcher ein beliebiger Abschnitt des 
Herzmuskels seine Position ändert; (v) wird in cm/s angegeben und ist definiert 
als Ortsänderung pro Zeiteinheit. 





Man könnte die Gewebegeschwindigkeit auch definieren als zurückgelegte 
Wegstrecke des Objektes (s) geteilt durch die dafür benötigte Zeit (t).  
Beim Gewebedoppler bezieht sich der Bezugspunkt für die 
Geschwindigkeitsmessung auf den Schallkopf. [20, 84, 89].  
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Deswegen wird eine Bewegungsgeschwindigkeit in Richtung des 
Ultraschallkopfes als positive Amplitude wiedergegeben, eine Geschwindigkeit 
in die Gegenrichtung als negative Amplitude. [89].  
 
3.2. Displacement: Gewebeauslenkung 
3.2.1. Definition  
Das Displacement (D) ist wie die Tissue Velocity ein Parameter der Bewegung. 
Die myokardiale Gewebeauslenkung ist definiert als die Distanz, die von einem 
Objekt in einem definierten Zeitintervall (Δt) zurückgelegt wird. Seine Einheit 
beträgt Millimeter (mm).  
 
Mittels der Formel:                     
 
 
lässt sie sich aus der gemessenen Gewebegeschwindigkeit errechnen. Es ist 
ebenso möglich, die absolute Ortsänderung eines myokardialen Areales durch 
Integration der Geschwindigkeitskurve zu bestimmen. [88]. 
 
3.3. Strain: Gewebeverformung 
3.3.1. Definition 
Strain beschreibt die Verformung eines elastischen Objektes in Bezug auf seine 
Ausgangslänge. In der Echokardiographie wird Strain (ε) beschrieben als die 
Konformationsänderung des Myokards während des Herzzyklus.  
Es berechnet sich aus folgender Formel:  
 





wobei (Lº) die Ausgangslänge und (ΔL) die Längenänderung beschreibt. Strain 
ist eine dimensionslose Größe und wird in Prozent angegeben. In einem 
eindimensionalen Objekt stellt eine Verformung lediglich die Verkürzung oder 







Abbildung 9: Definition von Strain: Eindimensionaler Strain ε ist definiert als die Länge L nach  
einer Deformation (rote Hälfte des Quaders) durch eine Kraft (F) in Bezug auf die Initiallänge L0 
(Quelle: Modifiziert nach Flachskampf FA, (ed) (2002), Praxis der Echokardiographie, Thieme, 
Stuttgart.) 
 
Per Definitionem bedeutet eine positive Amplitude die Ausdehnung der 
Ausgangslänge und eine negative Amplitude eine Verkürzung der initial 
gemessenen Länge. [88, 89, 101, 103]. 
 
3.4. Prinzipien parametrischer Bewegung und Deformation 
In Hinsicht auf die verschiedenen Ultraschallmodalitäten, ist es wichtig 
zwischen Bewegung und Deformation zu unterscheiden.  
Displacement und Velocity sind Parameter die Bewegung beschreiben, 
während Strain ein Deformationsparameter ist.  
Ein bewegtes Objekt, in dem sich alle Anteile stets mit translationaler  
Geschwindigkeit bewegen, bleibt in seiner Form unverändert; d. h. es unterliegt 
keiner Deformation. Bewegen sich unterschiedliche Anteile eines Objektes mit 
verschiedenen Geschwindigkeiten, so erfährt das Objekt Deformation, es 
verändert sich im Vergleich zu seiner Ausgangsposition. In diesem Falle kann 
die Bewegung der einzelnen Anteile durch die Parameter Displacement und 
Velocity beschrieben werden, während das gesamte Objekt durch Deformation 
29 
 
gekennzeichnet ist. Displacement drückt die Positionsänderung über eine 
definierte Zeitspanne aus.  
 
4. Übersicht über die verschiedenen 
Ultraschallverfahren 
 
4.1. B-Mode Verfahren 
In Deutschland wird der Screening-Ultraschall im Rahmen der 
Mutterschaftsrichtlinien im B-Mode Verfahren angewendet. Zeigen sich hier 
auffällige Befunde, so wird eine weiterführende Ultraschalluntersuchung mit 
verschiedenen Techniken wie der M-Mode oder Dopplersonographie, in speziell 
ausgestatteten Pränatalzentren zur Differenzialdiagnose eingeleitet. [75]. 
 
Bei dem Verfahren des B-Mode („Brightness-Mode”) werden reflektierte 
Ultraschallimpulse entsprechend ihrer Intensität in unterschiedlich hellen 
Bildpunkten auf dem Bildschirm dargestellt. Die Entfernung des Gewebes zum 
Schallkopf spiegelt sich in der Laufzeit der Impulse wieder.  
Das zweidimensionale Bild entsteht durch eine Aneinanderkettung dieser 
Signalimpulse gemäß ihres zeitlichen Eintreffens.  
Die Einstellung des Vier-Kammer-Blickes erlaubt eine orientierende Übersicht 
über die Herzanatomie und ermöglicht erste subjektive Einschätzungen zu 
Herzrhythmik und Kontraktilität. Zur Steigerung der Erfassungsraten kardialer 
Malformationen können Transversal- und Longitudinalebenen eingestellt 
werden, sowie die Darstellung der herznahen Gefäße. Darüber hinaus können 
extrakardiale Auffälligkeiten, wie Aszites, Hautödem, Pleura- oder 
Perikardergüsse, beispielsweise im Rahmen eines Hydrops fetalis auftretend, 







4.2. M-Mode Verfahren 
Mit dem M-Mode Verfahren („Time-Motion“) ist es möglich die 
Bewegungsabläufe des fetalen Herzens zu beurteilen. Der erfahrene 
Untersucher kann Wandbewegungsstörungen subjektiv erfassen. Wird der M-
Mode auf Klappenebene angewandt, kann man die typischen 
Bewegungsmuster jeder Herzklappe verifizieren. Weiterhin dient es der 
Messung der Myokard- und Septumdicke und der Beurteilung des Foramen 
ovale.   
Der Untersucher stellt das zweidimensionale Echtzeit-Bild ein und platziert die 
M-Mode Markierung, wodurch die kardialen Bewegungsabläufe als Funktion der 
Zeit aufgezeichnet werden. Wie im B-Mode entstehen unterschiedlich helle 
Bildpunkte durch die variable Reflexion der Impulse entlang der gesetzten 
Markierung. Um exakte Messungen durchführen zu können, müssen jedoch 
bestimmte Schnittbildebenen eingehalten werden, in denen die M-Mode 
Markierung senkrecht auf die zu messende Struktur eingestellt wird.  
Durch die Einführung der Dopplersonographie und Cine-Loop-Analyse im B-
Mode hat der M-Mode als Methode der Wahl zur Evaluation der fetalen 
Herzfunktion an Stellenwert eingebüßt. Sicherlich aufgrund der schwierigen 
Anwendbarkeit beim Feten, sowie der Weiterentwicklung neuer Technologien. 
Im Rahmen der Diagnostik und Differenzialdiagnostik fetaler Arrythmien bleibt 
der M-Mode jedoch durch die hohe zeitliche Auflösung der Herzaktionen 
unverzichtbar. Setzt man die Markierung so, dass Vorhof und Ventrikel 
gleichzeitig erfasst werden, ist es möglich das Verhältnis atrialer zu 
ventrikulärer Kontraktion zu überprüfen und eine genauere Einteilung der 
Rhythmusstörung vorzunehmen. Der M-Mode erlaubt eine Differenzierung von 
Extrasystolen, Blockbildern, Tachykardien und die Klassifizierung 
supraventrikulärer Tachykardien. [14, 32]. 
 
4.3. Doppler-Echokardiographie  
Die Dopplersonographie basiert auf dem Doppler-Prinzip. Die vom 
Ultraschallkopf ausgesendeten Schallwellen werden an einem sich 
bewegenden Objekt im Blutstrom reflektiert und erfahren dadurch eine 
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Änderung der Frequenz. Durch die entstehende Frequenzverschiebung wird die 
Blutflußgeschwindigkeit quantifizierbar. [14]. 
 
Dopplersonographische Untersuchungen finden ein breites Einsatzgebiet in der 
Gynäkologie und Geburtshilfe. Zum Beispiel dienen sie der Überwachung von 
Risikoschwangerschaften mit pathologischen Flussprofilen, deren Ursache 
gehäuft in einer chronischen Plazentainsuffizienz zu finden ist. In der fetalen 
Echokardiographie kommen dopplersonographische Untersuchungen zur 
Messung des Blutstromes über den Herzklappen, den herznahen Gefäßen und 
zur Kontrolle von Vitien zum Einsatz. Weiterhin bietet die Dopplersonographie 
die Möglichkeit zur Messung der intrakraniellen Durchblutung. Man kann sagen, 
dass sich durch die Beurteilung der Hämodynamik indirekt Rückschlüsse auf 
die fetale kardiale Funktion ziehen lassen.  
 
• Continous Wave Doppler (CW), kontinuierliches Dopplerverfahren 
 
Für das Prinzip des Continous Wave Doppler werden zwei separate Piezo-
Kristalle benötigt, wobei der eine Kristall kontinuierlich sinusoidale Wellen 
generiert, der Transmitter, während der andere Kristall simultan die reflektierten 
Signale wieder empfängt. Es gibt auch Phased Array Transducer, bei dem 
Sender und Empfänger ein und derselbe Kristall sind.  
Beim CW-Doppler werden die Maximalgeschwindigkeiten entlang des 
gesamten Schallstrahls aufgezeichnet. Der Nachteil des CW-Dopplers besteht 
darin, dass es nicht möglich ist, den Ort an dem die Maximalgeschwindigkeiten 
gemessen wurden, zu lokalisieren. Er liefert kaum räumliche Auflösung und 
findet somit durch die fehlende Tiefenselektivität kaum Anwendung in der 
Pränataldiagnostik. Der Vorteil des CW-Dopplers ist, dass Aliasing vermieden 
wird und somit sehr hohe Geschwindigkeiten gemessen werden können, die 






• Pulsed Wave Doppler (PW), gepulstes Dopplerverfahren 
 
Der PW-Doppler wurde entwickelt um räumliche Informationen zu gemessenen 
Geschwindigkeiten zu erhalten.  
Im Gegensatz zum CW-Doppler funktioniert ein und derselbe Piezo-Kristall 
alternierend als Sender und Empfänger. Es wird ein kurzer Impuls, bestehend 
aus wenigen Schallwellen transmittiert. Die Schallimpulse werden in gleich 
bleibender Frequenz ausgesendet, was man als Pulse-Repititions-Frequenz 
(PRF) bezeichnet. Unmittelbar nach der Impulsabgabe, schaltet der Kristall in 
den Empfängermodus um. Bei bekannter Schallgeschwindigkeit im Gewebe 
kann ein Signal einer bestimmten Gewebetiefe zugeordnet werden. Die Tiefe 
des reflektierten Objektes errechnet sich aus der Laufzeit, die der Schall 
benötigt um als reflektierte Welle wieder auf den Kristall zu treffen und der 
Schallgeschwindigkeit im Gewebe, welche 1540 m/s beträgt. [88, 96]. 
Aus dem Bereich des „sample volume“ werden die Dopplersignale gewonnen; 
„volume“, deswegen, da der Erfassungsbereich eine dreidimensionale 
Ausdehnung hat. Erst wenn eine ausgesendete Schallwelle wieder eintrifft, wird 
ein neues Signal gesendet. Je tiefer das sample volume liegt, desto größer wird 
der Abstand zwischen den Impulsen. Folglich verringert sich die PRF mit 
zunehmender Tiefe. Ist die PRF zu niedrig, werden Geschwindigkeiten zu 
niedrig gemessen und Aliasing tritt auf. Ein Vorteil der PW-Technik besteht 
darin, dass die Messung innerhalb einer Region of Interest (ROI) (definierte 
Messzelle) erfolgt und somit eine Lokalisierung der gemessenen 
Geschwindigkeitsdaten erreicht wird.  
 
• Doppler color flow imaging, Farbdoppler 
 
Die Geschwindigkeitsdaten, die aus einzelnen sample volumes oder 
Messzellen gewonnen werden, werden positionsgerecht auf einem 
zweidimensionalen Grauwert- oder M-Mode-Bild aufgelagert und der Blutfluß 
farbkodiert dargestellt. Die Farbkodierung gibt die Bewegungsrichtung an; rot 
entspricht einer Bewegung auf den Transducer zu und blau einer Bewegung 
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vom Schallkopf weg. Durch Veränderung der Helligkeit der dargestellten 
Farbpunkte können Aussagen über die Bewegungsgeschwindigkeit gemacht 
werden. [20, 89, 96]. 
 
4.3.1. Aliasing und Nyquist Phänomen  
Die Puls-Repetitions-Frequenz (PRF), wie oben bereits erwähnt, ist definiert als 
Zeitintervall zwischen zwei ausgesandten Ultraschallwellen. Die maximale PRF 
errechnet sich aus der Ausbreitungsgeschwindigkeit der Schallwelle und der 
Eindringtiefe. Aufgrund von physikalischen Gesetzmäßigkeiten ist die PRF 
limitiert; sie darf nicht zu niedrig und nicht zu hoch sein. Ist die PRF kleiner als 
der zweifache Dopplershift, so wird die maximal zu messende Geschwindigkeit 
überschritten. Das Nyquist Theorem besagt, das der Dopplershift mindestens 
mit der doppelten Frequenz abgetastet werden muss, damit das abgetastete 
Signal ohne Fehler und Informationsverlust rekonstruiert werden kann. Wird die 
Nyquist Grenze unterschritten, kommt es zum sogenannten Aliasing-Effekt. 
Durch Verzerrungen scheinen sich Objekte entgegengesetzt ihrer tatsächlichen 
Richtung zu bewegen. [88, 89]  
 
5. Tissue Doppler Imaging (TDI) – Der Gewebedoppler 
5.1. Allgemeines 
Der Gewebedoppler, auch Tissue Doppler Imaging (TDI) genannt, ist eine neue 
Methode die eine umfassende Visualisierung und Quantifizierung myokardialer 
Strukturen und Bewegung erlaubt. Vorteilhaft gegenüber konventionellen 
Untersuchungsmethoden ist die objektive Beurteilbarkeit. Diese 
echokardiographische Technik ermöglicht die Evaluation der globalen und 
regionalen, systolischen und diastolischen Funktion des Herzmuskels bereits in 




5.2. Technische Grundlagen des TDI 
Das physikalische Prinzip des Gewebedopplers ist identisch mit dem schon seit 
langer Zeit eingesetzten Blutflussdoppler. [88]. Der Unterschied liegt in der 
Veränderung von Filtereinstellungen. Beim Gewebedoppler werden High-Pass-
Filter eingesetzt, welche es ermöglichen, nicht die Blutflussgeschwindigkeiten 
wie beim Blutflussdoppler, sondern gezielt die Kontraktionsgeschwindigkeit 
(Tissue Velocity) des Herzmuskels zu messen. Beim Blutflussdoppler wird die 
Schallwelle an den Erythrozyten reflektiert, wobei die Ultraschallreflexionen eine 
niedrige Amplitude und eine hohe Frequenz aufweisen. [63]. Im Gegensatz dazu 
sind die Ultraschallreflexionen beim TDI gekennzeichnet durch eine hohe 
Amplitude und niedrige Frequenz. Aus den durch die veränderten 
Filtereinstellungen gewonnenen Geschwindigkeitsdaten leiten sich nun neue 
Funktionsparameter ab: die Strain (Verformung), die Strainrate 




Abbildung 10: Veranschaulichung des Dopplersignals von Gewebe und Blut. Blut weist eine 
geringe Echogenität (niedrige Reflektivität) und hohe Geschwindigkeiten auf, Gewebe hingegen 






Es gibt zwei unterschiedliche Verfahren beim TDI:  
 die gepulste Gewebedopplersonographie (Pulsed-mode TDI) und 
 die farbkodierte Gewebedopplersonographie (Colour-coded TDI).  
Der Pulsed-mode TDI zeichnet sich durch eine hohe zeitliche, jedoch geringe 
räumliche Auflösung aus. Limitierend ist der Faktor, dass jeweils nur ein Areal 
im Myokard untersucht werden kann, was diese Technik zeitkonsumierend 
macht. Mit dem Pulsed-mode TDI wird die Maximalgeschwindigkeit gemessen, 
sowie Akzelerationen und Dezeleration der Dopplerkurve.  
Der Colour-coded TDI (auch CDMI= Color Doppler Myocardial Imaging 
genannt) bietet eine gute räumliche Auflösung bei ausreichender zeitlicher 
Auflösung. Durch die gute räumliche Auflösung ist es möglich, anders als beim 
Pulsed-mode TDI, mehrere Myokardareale gleichzeitig zu messen, was zu 
einer insgesamt schnelleren Beurteilung der kardialen Performance führt. 
Darüber hinaus erlaubt diese Methode die Detektion von regionalen 
Wandbewegungsstörungen. Die Messungen können im M-Mode oder B-Mode 
vorgenommen werden, da das Colour-coded TDI dem zweidimensionalen 
Ultraschallbild aufgelagert ist. Es werden die mittlere Geschwindigkeit und die 
Richtung der Bewegung erfasst und, wie beim konventionellen Farbdoppler, 
farbkodiert dargestellt. Bewegungen auf den Ultraschallkopf zu, werden rot 
aufgezeichnet und Bewegungen vom Schallkopf weg, blau. Die Höhe der 
Geschwindigkeit bestimmt Helligkeit und Farbsättigung des aufgezeichneten, 
sich bewegenden Myokards. [67, 108]. 
Die Daten die mit dem Colour-code TDI erhoben werden, können 
unterschiedlich dargestellt werden. Eine Variante wäre die Beurteilung der 
Daten anhand eines Kurvenprofils, die die Myokardbewegung in einzelnen 
Messbereichen über den zeitlichen Verlauf aufzeichnen. Durch die Erhebung 
von Daten in einem ausgewählten Messfenster sind relativ genaue Analysen 
der Maximalwerte möglich. Eine andere Variante wäre, die gesammelten Daten 
in einer einzigen Farbdarstellung semiquantitativ darzustellen und dem 
zweidimensionalen Ultraschallbild zu überlagern. Colour-code TDI bietet die 
Möglichkeit regionale myokardiale Funktionsunterschiede durch die simultane 
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Darstellung von Kurven aus mehreren Messfenstern miteinander zu vergleichen 
und zu quantifizieren. [67, 108]. 
 
5.3. Fehlerquellen und Limitationen des TDI 
5.3.1. Winkelfehler 
Allen Dopplertechniken liegt ein gemeinsames Problem zu Grunde, dass der 
Winkelabhängigkeit. Der Dopplerstrahl ist darauf ausgerichtet Messungen 
entlang einer Ebene auszuführen, er erfasst nur die axiale Komponente. Das 
Herz allerdings bewegt sich in einem dreidimensionalen Raum. 
Myokardbewegungen die aus der Messebene heraus führen, können vom 
Doppler nicht wahrgenommen werden. [102]. Sowohl die Werte der Tissue 
Velocity als auch Strain und Displacement sind abhängig vom Anschallwinkel. 
Bei der Datenakquisition ist deshalb darauf zu achten, dass die Schallrichtung 
möglichst exakt senkrecht oder parallel zur Bewegungsrichtung des Herzens 
verläuft. Wird dies nicht beachtet, so werden die Geschwindigkeits- und 
Verformungsparameter fälschlicherweise zu niedrig gemessen. [53, 85, 85]. 
Winkelfehler haben keinen Einfluss auf das zeitliche Auftreten der Peaks oder 
den Kurvenverlauf, aber die Maximalwerte der Kurvenamplitude werden 
unterschätzt. [20]. 
 
5.3.2. Puls-Repetitions-Frequenz (PRF) 
Wie unter Punkt 4.1.3. bereits aufgeführt, sollte die PRF nicht zu niedrig und 
nicht zu hoch eingestellt sein. Ist die PRF zu hoch, verschlechtert sich die 
Auflösung, denn zur Speicherung der Dopplerdaten stehen jeweils nur wenige 
Bit pro Pixel zur Verfügung. Es kommt zu einer Konformationsänderung der 
errechneten Kurven.  
Ist die PRF zu niedrig, tritt Aliasing auf, welches zu einer nicht linearen 






5.4. Übersicht über die Einsatzgebiete des TDI 
Die Evaluation der Verformungsparameter durch TDI am adulten Herzen und 
die Erstellung von Referenzwerten gesunder Probanden, ermöglichen die 
Beurteilung der globalen und regionalen Funktion des Herzens in der Systole 
und in der Diastole. [49, 68, 108]. 
Der Gewebedoppler findet ein breites Anwendungsgebiet in der Diagnostik der 
Erwachsenenkardiologie. Er wird nicht nur in der Infarktdiagnostik angewendet, 
sondern ermöglicht ebenso eine objektive und frühzeitige Diagnose bei 
Kardiomyopathien und dessen Differenzierung. Weitere Einsatzgebiete sind die 
Erkennung und Evaluation von Herzklappenerkrankungen (z. Bsp. 
Mitralklappenregurgitation), kongenitalen Herzerkrankungen, der Detektion des 
Post Systolic Shortening (PSS) und dienen der Therapiekontrolle wie 
beispielsweise der Resynchronisationstherapie oder dem Monitoring einer 
möglichen Abstoßungsreaktion nach Herztransplantation. [17, 88, 102]. Des 
Weiteren wird der Gewebedoppler bei der Identifizierung intra- und 
interventrikulären Dyssynchronien bei Herzinsuffizienz eingesetzt oder bei der 
Lokalisierung akzessorischer Leitungsbahnen bei Patienten mit Wolff-
Parkinson-White-Syndrom. [8, 24, 62, 65]. 
Das Tissue Doppler Imaging kam in der fetalen Diagnostik als erstes 1999 
durch Harada et al. zur Anwendung. [37]. Die Studie diente der Erstellung von 
Referenzwerten für fetale myokardiale Kontraktionsgeschwindigkeiten mittels 
PW-TDI anhand von 30 gesunden Feten. Der Anstieg des E/A Ratio im 
Schwangerschaftsverlauf wurde mit myokardialen Reifungsprozessen 
beschrieben. Weitere Studien, wie die von Nii et al. beschäftigten sich ebenfalls 
mit dem Anstieg der fetalen myokardialen Kontraktionsgeschwindigkeiten und 
des E/A Ratio in Hinblick auf das Schwangerschaftsalter und kamen zu dem 
gleichen Ergebnis wie Harada et al. [13, 66, 98]. Sie verwendeten die Color 
Deforming Myocardial Imaging Technik (CDMI) und den Pulsed-Waved-Doppler 
(PW-Doppler). Der Forschungsgruppe von Paladini et al. gelang es den Kurven 
der Geschwindigkeitsmessungen, bestimmten Phasen des Herzzyklus 
zuzuordnen, wie die Phasen der systolischen Kontraktion, der diastolischen 
Relaxation und der Vorhofkontraktion. [70]. Nii et al. und Chan et al. 
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beschäftigten sich darüber hinaus mit der diastolischen Funktion des fetalen 
Myokards, welcher ein großes Potential im Hinblick auf eine frühzeitige 
Diagnosestellung drohender fetaler Herzinsuffizienz mit Gefahr der Entwicklung 
eines Hydrops fetalis eingeräumt wurde. [13]. 
Der Gewebedoppler wurde bereits zur Detektion und Evaluation fetaler 
Rhythmusstörungen herangezogen. So berichteten Cotton et al. vom TDI-
Colour-M-Mode-Verfahren, mit welchem es Ihnen gelang ein Vorhofflattern mit 
2:1 Überleitung aufzudecken. Die Diagnose konnte postpartal bestätigt werden 
und durch Kardioversion in den normalen Rhythmus überführt werden. [18].  
 
6. Zweidimensionales Speckle Tracking 
6.1. Allgemeines 
Speckle Tracking (ST) ist eine neue, nicht-invasive Methode zur Evaluierung 
der globalen und regionalen Herzfunktion. Als alternative Methode zum 
Gewebedoppler (Colour-code TDI) bietet das Speckle Tracking die Möglichkeit 
zur Beurteilung der Parameter: Tissue Velocity, Strain, Strain rate und 
Displacement, unabhängig von kardialer Translationsbewegung und dem 
Einschallwinkel des Ultraschallstrahls. [7, 28, 88]. Ein signifikanter Vorteil dieser 
neuen Technologie ist die Fähigkeit aus einem einzigen Datensatz mehrere 
Ebenen der Myokardbewegung zu erfassen und zu beurteilen; die radiale und 
longitudinale Deformation, Rotation, Twist und Torsion. [38].  
 
 




Die Methode wird auch als zweidimensionale oder 2D Strain bezeichnet, da die 
Verformungsparameter simultan in longitudinaler und transversaler Dimension 
gemessen werden können. [2, 53]. ST dient als schnelle, akkurate Technik zur 
Beurteilung der Myokardfunktion und kann bequem einer Offline-Analyse 
unterzogen werden. Das von uns getestete Velocity Vector Imaging (VVI) ist auf 
dem Rechenalgorithmus des Speckle Tracking konzipiert und stellt eine 
parametrische Ultraschalltechnologie dar, welche mit Hilfe von Vektoren die 
Höhe und Richtung einer Bewegung an beliebigen Arealen des Herzmuskels 
farblich darstellt.  
 
6.2. Technische Grundlagen des Speckle Tracking 
Das zweidimensionale Speckle Tracking basiert auf der Akquirierung von Daten 
aus dem konventionellen B-Mode Grauwertbild. Das Prinzip beruht auf 
Interferenzen von Ultraschallstrahlen, die, am Myokard reflektiert, als zufällige 
Verteilung von Grauwerten, so genannte Speckles (engl. Punkte, Tupfer) oder 
Pixel erscheinen. [77, 85] 
Was genau sind Speckles? Speckles sind akustische Marker, die durch den 
reflektierten Ultraschall als Beugemuster erscheinen. Die zufällige Verteilung 
der Speckles stellt sicher, dass jede Region im Myokard sein eigenes Muster 
aufweist, vergleichbar mit einem Fingerabdruck. [77]. Dies ermöglicht die 
Differenzierung unterschiedlicher Regionen im Myokard, denn die natürlichen 
akustischen Marker sind gleichmäßig im Herzmuskel verteilt, sie folgen der 
Gewebebewegung und bleiben über die Dauer des Herzzyklus relativ stabil. Ihr 
Muster ändert sich von Bild zu Bild nur sehr wenig. Kommt es zu einer 
Lokalisationsänderung der Myokardsegmente innerhalb eines Ultraschallbildes, 
verändern sich die Koordinaten der Speckle konform zur veränderten Position 
der Myokardsegmente. Vereinfacht ausgedrückt könnte man sagen, dass das 
Displacement (=Auslenkung) der Speckles den Myokardbewegungen folgt. Die 









Abbildung 12: Demonstration der Differenz von 
zwei unterschiedlichen Myokardregionen 
anhand ihres individuellen Speckle Musters; 







Die einzelnen Speckles sind hyperechogene, 20-40 Pixel große Graupunkte, 
welche als eine Einheit betrachtet, „Kernels“ genannt werden. [60]. Ein Kernel 
kann aufgrund seines individuellen Musters (Form, Größe) in aufeinander 
folgenden Frames identifiziert werden. Dies erfolgt mit Hilfe eines 
Suchalgorithmus, welcher von einem Ultraschallbild zum nächsten das gleiche 
oder von der Konfiguration am ähnlichsten erscheinende Muster aufsucht. Das 
Prinzip beruht auf der Bildkorrelationsmethode. Die Größe des „Kernels“ 
definiert die räumliche Auflösung, die Größe der Suchregion wird bestimmt 





Abbildung 13: Die Bewegung der Speckles kann von 
Bild zu Bild verfolgt und gemessen werden (rot= 
Speckles an ihrer ursprünglichen Position, grün= 
Speckles an ihrer neuen Position im nächsten Bild, 
blau= messbare Bewegung der Speckles;  






Die Detektion und Verfolgung der Pixel bzw. Speckle wird als Tracking 
bezeichnet und erfolgt automatisch durch die „sum of absolut differences“. [2, 77, 
85].  
Die „sum of absolute differences“ ist ein Rechenalgorithmus der auf 
Radiofrequenzdaten basiert und winkelunabhängig ist. Das 
Radiofrequenzsignal wird farbkodiert dargestellt, wobei die oben erwähnten 
Reflexionen unterschiedlich abgebildet werden. Reflexionen mit einer großen 
Amplitude werden als helle Pixelpunkte und Reflexionen mit niedriger Amplitude 
als dunkle Grauwertpunkte dargestellt. [48, 55, 64, 86]. 
 
 
Abbildung 14: Darstellung des Suchalgorithmus. Das 
Kernel ist in seinem ursprünglichen Frame bei t=0 
definiert (erstes Bild, roter Kasten). Im darauf folgenden 
Frame, bei t=t, hat der Algorithmus den Abtastbereich 
(weißer Kasten) eingegrenzt und sucht das 




6.3. Fehlerquellen und Limitationen des Speckle Tracking 
Die Technik des Speckle Tracking basiert auf der Quantifizierung von 
Änderungen in der Kontrastdarstellung der Pixel von einem Frame zum 
nächsten. Ein Pixel in einem Frame, der sich im nächsten Frame auf 
benachbarte Pixel zu bewegt, kann in seiner Geschwindigkeit reduziert sein. Es 
wird ein „Kompromiss“ eingegangen zwischen der Geschwindigkeit des 
Suchalgorithmus (zeitliche Auflösung) und der Darstellbarkeit des Pixels 
(räumliche Auflösung).  
Die Limitierung der zeitlichen Auflösung hier als Geschwindigkeit (v) bezeichnet, 









Δ x bezeichnet die Pixelgröße und Δ t das Zeitintervall zwischen zwei Frames. 
Der Koeffizient k ist abhängig von der Qualität des Tracking-Algorithmus und 
seiner Leistungsfähigkeit dynamische Sub-Pixel Variationen auszuwerten.  
Geschwindigkeiten, die über dieser Begrenzung liegen, werden mit hoher 
Genauigkeit geschätzt. Die Präzision der Messung ist reduziert, wenn die 
Geschwindigkeitswerte dieses Limit unterschreiten.  
Ab einer bestimmten Höhe der Framerate (=Bildfrequenzrate, FR) (Reduktion 
von Δ t) würde dies zu einer Verschlechterung der Pixelqualitität (reduzierte 
Genauigkeit in der Evaluation niedriger Geschwindigkeiten) und zu 
inadäquatem Tracking führen. Eine genaue Angabe ab welcher Framerate dies 
zutrifft, ist nicht bekannt. Der Koeffizient k ist Softwareleistung und wird derzeit 
von den Herstellern nicht preisgegeben. Die Tracking-Qualität ist abhängig von 
der Bildqualität. Deswegen ist bei steigender Framerate eine ausreichende 
räumliche Auflösung (spatial resolution) (Reduktion von Δ x) zu gewährleisten 
um gute Tracking Ergebnisse zu erzielen.  
Zusammenfassend kann gesagt werden, dass die Methode des Speckle 
Tracking abhängig von guter B-Bild-Qualität, einer adäquaten Framerate und 
einer guten räumlichen Auflösung ist.  
Die hohe Bildqualität ist Voraussetzung für das optimale Tracen (=manuelles 
Einzeichnen entlang der Endokardgrenze) und die korrekte Verfolgung der 
Speckles beziehungsweise dem Abtasten der Bildpixelpunkte. Eine hohe FR ist, 
wie oben bereits erwähnt, abhängig von einer Erhöhung der räumlichen 
Auflösung, sonst können die Pixel ebenfalls nicht adäquat getrackt werden. 
Eine zu niedrige FR beziehungsweise eine Reduktion der zeitlichen Auflösung 
führt zum Glätten der Kurven, was als Smoothing bezeichnet wird. Kurzweilige 
Geschwindigkeiten wie die isovolämischen Relaxations- (IVR) und 
isovolämischen Kontraktionsphasen (IVC) werden zu niedrig gemessen oder 
nicht miterfasst. Es ist ebenso möglich, dass die Spitzenwerte der 
Verformungsparameter unterschätzt werden.  
Aufgrund der Komplexität der Herzanatomie und -physiologie ist es schwierig 
mit echokardiographischen Techniken die adäquate Bewegung synchron zu 
den verschiedenen Phasen des Herzzyklus zu erfassen.  
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Mit dem ST ist es möglich die transversale und longitudinale Dimension der 
Bewegungsrichtung zu messen. Die fehlende Erfassung zirkumferentieller 
Bewegung stellt einen Nachteil dar. Derzeit befindet sich jedoch bereits ein 
dreidimensionales Speckle Tracking zur klinischen Anwendbarkeit in 
Erprobung.  
Helle-Valle et al. postulierten in ihrer ST-Studie ein fundamentales Problem in 
den linksventrikulären Kurzachsenaufnahmen, in dem in der longitudinalen 
Bewegung des linken Ventrikels das Myokard sich in und aus der Bildebene 
herausbewegte. [38]. Weitere Studien die sich mit der ST Methode beschäftigten, 
untersuchten nicht nur die longitudinale und transversale Bewegung und 
Deformation des Herzens, sondern zusätzlich die kardiale Rotation, Twist und 
Torsion. [47, 69, 90]. Diese Untersuchungen brachten neue Einblicke in die 
linksventrikuläre Myokardfunktion. Die Torsion berechnet sich als Differenz 
zwischen basaler und apikaler Rotation [38] und gilt als sensitiver Marker der 
Relaxationsfähigkeit des Kammermyokards. Betrachtet man die kardiale 
Bewegung von der Herzspitze aus, so werden unterschiedliche 
Bewegungsmuster an Apex und den basalen Segmenten vorgefunden. Wie 
vorher bereits beschrieben weisen die apikalen Segmente eine Rotation gegen 
den Uhrzeigersinn auf und die basalen Segmente mit dem Uhrzeigersinn. [38].  
 
 
Abbildung 15: Von apikal betrachtet, erfolgt die apikale 
Rotation gegen den Uhrzeigersinn, die basale im 
Uhrzeigersinn. Die Differenz zwischen basaler und 





Torsions- und Rotationsbewegungen verändern allerdings die relative Position 
und Amplituden, sie führen dazu, dass sich das Myokardsegment aus der 
Ultraschallebene herausbewegt, andererseits bestehen immer kleine 
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Veränderungen im Beugemuster. Es kommt zu einer Veränderung des Speckle 
Musters zwischen den Aufnahmen.  
 
6.4. Einsatzgebiete des Speckle Tracking und des VVI  
Die Methode des Speckle Tracking dient der Quantifizierung der myokardialen 
Performance. ST wurde in zahlreichen experimentellen und klinischen Studien 
mit dem Ziel der Exploration der kardialen Funktion unter verschiedenen 
Konditionen getestet. Einige dieser Studien sind repräsentativ dargestellt und 
dienen der Übersicht über die Vielfältigkeit des Einsatzgebietes.  
 
6.4.1. Erwachsenen- und Kinderkardiologie 
Ischämische Herzerkrankung 
Die frühere Beurteilung der myokardialen Ischämie in der zweidimensionalen 
oder M-Mode-Echokardiographie beschränkte sich auf die visuelle Auswertung 
von Wanddicke und Wandbewegungsstörungen. Diese Evaluation war sowohl 
subjektiv, wie auch semiquantitativ und erforderte eine hohe fachspezifische 
Kompetenz und klinische Erfahrung des Untersuchers. [89, 102]. Eine Reihe von 
Studien zeigte, dass das ST wie auch der Gewebedoppler, sehr frühzeitig und 
zuverlässig die Zeichen von ischämischem Herzgewebe aufzeigen konnten. 
Regionale Störungen traten vor globalen systolischen und diastolischen 
Veränderungen auf. Insbesondere die Berechnung des Parameters Strain 
zeigte im Rahmen einer akuten Ischämie des Myokards sehr früh regionale 
Funktionsstörungen an. [15]. Longitudinale Muskelfasern sind im 
Ischämiegeschehen früher betroffen als radiale und zeigen somit die ersten 
Veränderungen. [58, 102]. Die Forschungsgruppe von Chen et al. bestimmten die 
systolischen Peak Strain-Werte anhand von 20 Patienten mit Post-
Myokardinfarkt und 15 gesunden Kontrollpersonen mittels VVI. [15]. Sie kamen 
zu dem Ergebnis, dass die regionale systolische Funktion in ischämischen 
Segmenten reduziert war im Vergleich zu benachbarten nicht-ischämischen 
Bereichen, sowie in der Kontrollgruppe. Es zeigte sich, dass Velocity Vector 
Imaging verlässlich diese infarzierten Areale erkennen und deren Abnormalität 
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quantifizieren konnte. [15]. Zu demselben Ergebnis kamen auch Jurcut et al., die 
ebenfalls die Reproduzierbarkeit und Anwendbarkeit des VVI Verfahrens an 
Patienten mit akutem Myokardinfarkt testeten. Sie beschrieben, dass die 
Bewertung des longitudinalen, systolischen Strain zur Identifizierung, 
Lokalisierung und Erfassung der transmuralen Ausdehnung eines 
Myokardinfarktes herangezogen werden können. [45]. Da Strain, wie oben 
erwähnt, eine regionale Beurteilung der myokardialen Ischämie zulässt, wird 
eine Unterscheidung zwischen transmuralem und nicht-transmuralem Infarkt 
möglich. [45, 108]. Die Messung von Strain ist darüber hinaus unbeeinflusst von 
Tethering Effekten. (Tethering bezeichnet die Zugbewegung des Herzmuskels 
durch angrenzende Myokardsegmente.) Transmurale Infarkte zeigen entweder 
keine messbare Deformation oder eine abnorme Ausdünnung oder 
Verlängerung des infarzierten Bereiches ohne induzierbaren Anstieg von Strain 
durch Dobutamin. Bei transmuralen Infarkten kommt es zu einem stärkeren 
Strain-Abfall als bei nicht transmuralen Infarkten. [9, 60, 88, 101, 103, 108].  
Kukulski et al. [50] fanden in ihrer Studie der Koronarangioplastie heraus, dass 
systolische und post-systolische Strain Parameter bei akuter Koronarokklusion 
gemessen, akutes ischämisches Gewebe mit einer Sensitivität von 86-95% und 
einer Spezifität von 83-89% identifizieren konnten. Edvardsen et al. [26] 
beschrieben, dass die Strain Analyse eine präzisere Methode darstellt, bei der 
Detektion der systolischen regionalen myokardialen Dysfunktion durch 
Okklusion der linken, anterioren Koronararterie induziert.  
Das neue Verfahren bietet die Möglichkeit vitales Gewebe von Narbengewebe 
(nekrotisch) zu unterscheiden. Vitales, aber ischämisches Gewebe zeigt eine 
erhebliche Reduktion der Strain-Werte an, die aber unter Dobutamin-
Stimulation ansteigen und einen deutlichen Anstieg des Post Systolic 
Shortening (PSS) zeigen. Nekrotisches Gewebe ist hingegen in Ruhe sowie 








Yang et al. untersuchten mit VVI die globale und regionale rechtsventrikuläre 
Funktion während der Stressechokardiographie und kamen zu dem Ergebnis, 
dass die longitudinalen Velocity-Werte der lateral basalen Wand besser 
geeignet sind als die longitudinalen Strain- oder Displacement-Werte zur 
Detektion des rechtsventrikulären Ansprechens auf Stress bei Patienten mit 
normaler LV Funktion. [109].  
Stressechokardiographie in Kombination mit der Bestimmung der Deforming 
Parameter erreicht viel sensitivere und spezifischere Messergebnisse und 
verbessert die Entdeckungsrate ischämischer Myokardsegmente. [101]. In einem 
normalen Myokard führen ansteigende Dosen von Dobutamin zuerst zu einer 
Zunahme der Strain-Werte, ab einer bestimmten Herzfrequenz dann aber 
wieder zu einem Abfall. Unter Dobutamin Einfluss steigt die 
Gewebegeschwindigkeit an und der Geschwindigkeitsgradient von basal nach 
apikal nimmt zu. Bei einem ischämischen Myokard bleibt dies unter Belastung 
aus und die Werte bleiben reduziert. [101, 110].  
 
Mitralklappenregurgitation, Klappenersatztherapie 
Die bisher verwendeten Diagnostika zur Beurteilung einer Klappeninsuffizienz 
(Bestimmung der Ejektionsfraktion, Verkürzungsfraktion, linksventrikulärer 
endsystolischer Durchmesser) sind nicht ausreichend, um subklinische 
Veränderungen der systolischen Funktion aufzudecken, bevor eine irreversible 
linksventrikuläre Dysfunktion auftritt. Diese Information ist relevant für den 
Zeitpunkt des operativen Klappenersatzes. [89]. Eine präoperative 
linksventrikuläre Dysfunktion ist ein Risikofaktor für eine fortschreitende 
postoperative Abnahme der systolischen Funktion. Mit Hilfe der Parameter 
Velocity, Strain Rate und Strain kann eine Beurteilung der ventrikulären 
Funktion auf Volumenüberlastung gemacht werden und das Entstehen eines 
Myokardschadens mit reduzierter Kontraktilität und somit die Indikation für 
einen Klappenersatz gestellt werden. Die Verschlechterung der 
Mitralklappenregurgitation zeigt sich in einer Abnahme des Strain und der 




Patienten mit Hypertropher Kardiomyopathie (HCM) zeigen abnormale 
systolische und diastolische myokardiale Funktion. Der linke Ventrikel erscheint 
jedoch im Anfangsstadium morphologisch unauffällig. Die alleinige 
molekulargenetische Diagnosestellung ist aufgrund zahlreicher Mutationen sehr 
schwierig, jedoch erwies sich die Bestimmung der Verformungsparameter z. 
Bsp. Strain als vorteilhaft in der Diagnosestellung der familiären HCM, da der 
Grad der Strain-Werte mit dem der Hypertrophie korreliert. [89, 109]. Ebenso ist es 
möglich geworden, eine HCM von einer trainingsbedingten Hypertrophie zu 
unterscheiden, sowie eine HCM von einer hypertoniebedingten Hypertrophie. 
[88, 89, 102, 109]. Eine Studie von Burri et al. untersuchte die Durchführbarkeit des 
VVI an 5 adulten Patienten mit Takotsubo Kardiomyopathie und deren 
Entwicklung (Follow-up). Sie fanden heraus, dass das linke Atrium ebenfalls 
betroffen ist, und nicht nur die longitudinalen sytolischen und diastolischen 
Strain- und Velocity-Werte des linken Ventrikels. [11]. Eine Unterscheidung der 
restriktiven Kardiomyopathie (RCM) von der konstriktiven Perikarditis ist 
ebenfalls möglich. Dies ist von besonderer klinischer Bedeutung, da die 
Therapieregime sehr unterschiedlich sind.  
Eine pädiatrische Studie von Friedberg et al. untersuchte mittels TDI und VVI 
die mechanische Dyssynchronizität bei 22 Kindern mit systolischer 
Funktionsstörung sekundär durch Kardiomyopathie erworben und 25 gesunden 
Kindern. [29]. TDI und VVI waren zur Detektion der mechanischen 
Dyssynchronizität geeignet. Intra- und Interventrikuläre Leitungsverzögerungen 
durch das TDI oder das VVI mittels Time-to-Peak-Werten der Parameter 
Velocity, Strain und Strain Rate gemessen, waren 2-3 mal höher bei den 
erkrankten Kindern, als bei der gesunden Kontrollgruppe. Kinder mit 
Kardiomyopathie und mechanischer Dyssynchronizität sind potentielle 
Kandidaten für eine Resynchronisationstherapie (CRT). Es konnte ebenfalls 
aufgezeigt werden, dass kein signifikantes Verhältnis zwischen elektrischer und 
mechanischer Dyssynchronizität herrscht. [29]. 
In einer weiteren Studie von Friedberg et al. wurde erneut das VVI getestet. 
Diesmal untersuchte die Forschungsgruppe Kinder mit hypoplastischem 
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Linksherzsyndrom. Ihren Ergebnissen zufolge ist es mittels VVI möglich, bei 
Kindern mit hypoplastischem Linksherzsyndrom eine rechtsventrikuläre 
mechanische Dyssynchronie zu detektieren. Kinder mit kombinierter 
rechtsventrikulärer Dysfunktion und mechanischer Dyssynchronizität würden 
ebenso von einer CRT profitieren. [30].  
In weiteren pädiatrischen Studien wurde die Reproduzierbarkeit und 
Durchführbarkeit der Speckle Tracking Methode beziehungsweise des VVI 
getestet. Lorch et al. erstellten Referenzwerte für den Parameter Strain anhand 
einer großen pädiatrischen Kohorte. Sie untersuchten einen möglichen 
Zusammenhang oder Einfluss des somatischen Wachstums auf das kardiale 
Wachstum beziehungsweise dessen Reifegrad. [56]. Es konnte gezeigt werden, 
dass es zu keiner signifikanten Veränderung der longitudinalen Strain-Werte mit 
ansteigendem Alter, somatischem Wachstum und abnehmender Herzfrequenz 
von der Geburt bis zum 18. Lebensjahr kam. Der longitudinale Strain-Wert 
zeigte signifikante Korrelationen mit dem linksventrikulären Wachstum. [56].  
 
Resynchronisationstherapie (CRT) 
Die kardiale Resynchronisationstherapie ist eine relativ neue und effektive 
Behandlung für Patienten mit Herzversagen, mit eingeschränkter ventrikulärer 
Funktion, und abnormaler elektrischer Erregungsleitung (bspw. 
Schenkelblöcken, sehr breiten QRS-Komplexe, asynchronen 
Ventrikelkontraktionen), welche die Morbidität und Mortalität erhöht. Durch 
biventrikuläres Pacing soll eine erneute Synchronizität der Ventrikel erreicht 
werden. Die Auswahl der Patienten welche für eine Resynchronisationstherapie 
geeignet sind, sind sorgfältig auszuwählen. Canesson et al. untersuchten die 
Ansprechrate auf die CRT und die Quantifizierung der ventrikulären 
Dyssynchronizität mittels VVI. [12]. Es zeigte sich, dass Patienten die auf die 
CRT ansprachen, einen Anstieg der Ejektions Fraktion (EF) von > 15 %, eine 
Kontraktionsgeschwindigkeit von > 75 ms und eine höhere Dyssynchronizität 
aufwiesen als die Patienten die nicht auf die CRT ansprachen. 
(gegenüberliegende Wandgeschwindigkeitsverzögerungen von 131 ± 83 ms für 
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die Patienten die auf die CRT ansprachen und die die nicht ansprachen von 52 
± 60 ms).  
Eine Vorhersage, dass die ausgewählten Patienten erfolgreich auf die CRT 
angesprechen werden, konnte mit einer Sensitivität von 85 % und einer 
Spezifität von 80 % gemacht werden. [9, 12].  
 
Herztransplantation 
Die Parameter Velocity, Strain und Displacement sind zum Monitoring nach 
Herztransplantationen geeignet. Es ist möglich die nicht-invasive Untersuchung 
einer möglichen Transplantat-Abstoßung durchzuführen. Die Sensitivität der 
systolischen Funktionsmessung lässt diese Parameter in der 
Transplantationsmedizin nutzvoll erscheinen. Nach einer unkomplizierten 
Herztransplantation sind die globalen Funktionsparameter unverändert, nicht 
jedoch die regionalen Parameter. Sie sind längere Zeit nach der 
Transplantation reduziert. Es kommt zu typischen Veränderungen in der 
regionalen Deformation, wenn eine Abstoßungsreaktion oder eine Transplantat-
Vaskulopathie auftreten. [60, 89].  
 
6.4.2. Fetale Kardiologie  
Barker et al. untersuchten mit dem VVI globale und segmentale longitudinale 
Messungen der Parameter Velocity und Strain des rechten und linken 
Ventrikels anhand von 33 gesunden und 15 herzkranken Feten. Es konnte 
gezeigt werden, dass die Analyse aller ventrikulärer Segmente möglich ist, 
unabhängig von der fetalen Lage oder dem Einschallwinkel. Die berechneten 
globalen und regionalen Strain-Werte der gesunden Feten waren ähnlich für 
den linken und den rechten Ventrikel mit einem Wert von ungefähr -18%. Diese 
Messwerte waren ähnlich zu vorausgegangenen in vitro, adulten, und fetalen 
Studien welche mittels CDMI (Color Doppler Myocardial Imaging), ST und TDI 




Die Strain-Werte waren allerdings niedriger verglichen zu Strain-Daten, welche 
in 2 anderen Studien gewonnen wurden. Einmal eine fetale Studie von Di Salvo 
et al. mittels TDI (Strain-Werte: LV= -24 ± 8% und RV: -35 ± 5%) und eine 
andere, pädiatrische Studie mittels CDMI von Weidemann et al. [23, 48, 74, 100, 102, 
108]. Weidemann et al. errechneten in ihrer Studie mit dem CDMI an 33 
normalen Kindern longitudinale Strain-Werte von -25 ± 7% linksventrikulär und 
45 ± 13% rechtsventrikulär. Die Werte waren fast identisch zu den 
Referenzwerten von Perles et al., welche die Velocities und Strain anhand von 
98 gesunden Feten mittels Myocardial Deformation Analysis (=TDI) 
untersuchten. [74]. Die Forschungsgruppe von Perles et al. konnte aufzeigen, 
dass die Höhe der Kontraktionsgeschwindigkeit (Velocity) mit dem 
Gestationsalter variiert, während Strain-Werte keine Korrelation mit dem 
Schwangerschaftsalter aufwiesen und über den Verlauf stabil blieben. [72, 74]. 
Velocity und Strain zeigten keine Korrelation zur fetalen Herzfrequenz. Zu 
denselben Ergebnissen kamen auch weitere Studien. [74, 92, 111]. Younoszi et al. 
untersuchten die myokardiale Mechanik anhand von 24 gesunden Feten der 
18.-39. SSW und bestätigten die Ergebnisse von Perles et al. Sie berichteten 
von einem progressiven Anstieg der longitudinalen Velocity in allen Segmenten 
im 2. und 3. Trimenon. Die Strain-Werte blieben jedoch über den gesamten 
Verlauf der Schwangerschaft stabil. Die aufgeführten Ergebnisse lassen darauf 
schließen, dass ein Anstieg der Kontraktionsgeschwindigkeiten ein Resultat 
somatischen Wachstums des fetalen Herzens ist. Dies impliziert, dass sich die 
systolische Funktion der Myozyten in den frühen Wochen der 18. SSW etabliert. 
[72, 111]. 
Tashma et al. analysierten die globale und segmentale Funktion des fetalen 
Herzens anhand des Automated Function Imaging (AFI), welche auf dem 
Speckle Tracking Verfahren basiert. Sie fanden heraus, dass die Berechnung 
der globalen Strain-Werte valide und robust ist im Vergleich zu den 
segmentalen Messungen, da diese weniger sensitiv zu lokalen 




6.5. Vergleich von Speckle Tracking und TDI 
Die Methode des Speckle Tracking kennzeichnet sich dadurch aus, dass sie 
nicht dopplerbasiert ist und damit prinzipiell unabhängig von der Bewegung des 
Myokards in Bezug auf den Einschallwinkel des Ultrastrahls, wie dies beim 
Gewebedoppler der Fall ist. Ein weiterer Vorteil des ST ist die zweidimensionale 
Darstellung, welche die radialen und longitudinalen Myokardbewegungen 
erfasst. Diese beiden Dimensionen können simultan erfasst werden. [2, 53]. Beim 
Gewebedoppler kann die radiale Verformung nur in parasternaler Schallrichtung 
an bestimmten Segmenten des Myokards untersucht werden. Beim ST ist dies 
an jedem beliebigen Punkt möglich. Darüber hinaus wird durch das 
dopplerunabhängige ST Aliasing vermieden, welches ein weiterer Nachteil der 
TDI-Methode darstellt.  
Beim zweidimensionalen ST ist aufgrund einer größeren Anzahl von 
Abtastlinien die laterale Auflösung besser als beim Gewebedoppler. [19, 53, 85]. 
Cho et al. konnten einen weiteren Vorteil des ST eruieren. Sie stellten in ihrer 
Studie fest, dass diese neue Methode besser geeignet ist um gesundes von 
ischämischem Myokard zu unterscheiden. [17].  
 
7. Validierung durch Goldstandardmethoden 
Zur Validierung der neuen Parameter Tissue Velocity, Strain und Displacement 
bedarf es Vergleichsuntersuchungen durch Goldstandardmethoden, wie 
experimentelle Studien mittels MRT oder Sonomikrometrie. [25, 100]. 
 
7.1. Magnetresonanztomographie (MRT) 
Das MRT ist eine nicht-invasive Methode zur Ermittlung der Gewebeverformung 
und Gewebebewegung des Herzens. Vorteile bietet es durch seine sehr hohe 
räumliche Auflösung und die sehr gute Bildqualität. Als nachteilig wäre zu 
erwähnen die zeitaufwendige Nachbearbeitung der Daten, die beschränkte 
Verfügbarkeit, der Kostenfaktor und vor allem die relativ schlechte zeitliche 
Auflösung. [20, 89, 110].  
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Mehrere Studien zeigten, dass Gewebedoppler-Daten mit denen durch MRT 
gewonnenen Daten, sowohl am gesunden wie auch am kranken Herzen 
korrelierten. [25, 39]. Bansal et al. untersuchten die Präzision und 
Durchführbarkeit des Velocity Vector Imaging (VVI) und des Automated 
Function Imaging (AFI) mit dem MRT als Standardreferenzmethode. Es wurden 
30 Patienten mit ischämischer Herzerkrankung untersucht, wobei die Strain-
Parameter in allen 3 Bewegungsrichtungen (longitudinal, radial und 
zirkumferentiell) gemessen wurden. Das Ausmaß des Narbengewebes wurde 
im Kontrast-MRT sichtbar gemacht. Es zeigte sich, dass die Resultate in hohem 
Maße für beide, VVI und AFI durchführbar waren. Der longitudinale Strain 
wurde mit dem VVI und auch dem AFI niedriger gemessen im Vergleich zu den 
Strain-Werten im MRT. Die beste Korrelation mit den MRT Daten und die 
höchste Genauigkeit zeigte der zirkumferentielle Strain des AFI. [6].  
Mit der Speckle Tracking Methode konnten in einer Studie von Cho et al. an 
einem Patientenkollektiv mit ischämischer Herzerkrankung zuverlässige und 




Die Sonomikrometrie ist eine invasive Methode zur Evaluation der Parameter 
Tissue Velocity, Strain und Displacement. Bei dieser Methode werden operativ 
Kristalle in das Epi- oder Endokard genäht, und deren Bewegung während des 
Herzzyklus mittles Sonomikrometer gemessen. Die so gewonnen Daten 
besitzen eine hohe zeitliche Auflösung und korrelieren gut mit den 
ultraschallbasierten Methoden des Tissue Doppler Imaging oder des Speckle 
Tracking. [38, 48, 88, 100]. Helle-Valle et al. beschäftigten sich mit der 
linksventrikulären Torsion, dessen Beurteilung ein interessanter Ansatz zur 
Evaluation und Quantifizierung der linksventrikulären Funktion darstellt. Aus 
apikaler Sicht erfolgt die apikale Rotation in der Systole gegen den 
Uhrzeigersinn und die basale Rotation im Uhrzeigersinn. Die Forschungsgruppe 
von Helle-Valle untersuchte die Torsionsmessungen mit der Methode des 
Speckle Tracking und verglich die Werte mit denen des MRT und der 
53 
 
Sonomikrometrie, welche die Goldstandards sind. Die Studie konnte 
nachweisen, dass regionale linksventrikuläre Rotation und Torsion präzise mit 
dem ST gemessen werden könnten. Die Torsions-Messungen des ST zeigten 





















8. Vergleich verschiedener Speckle Tracking Software 
Programme  
 Tanaka et al. publizierten bisher als einzige Forschungsgruppe 
Studienergebnisse über den Vergleich von 3 verschiedenen Speckle Tracking 
Software Herstellern. Die Datenakquisition bezog sich auf die radiale Strain-
Analyse. Folgende Software wurde getestet: [91] 
 
A) Speckle Tracking Two-Dimensional Strain 
B) Velocity Vector Imaging (VVI) Strain 
C) Speckle Tracking Strain  
 
Das Studienkollektiv bestand aus 84 Patienten mit Herzversagen welche 
ausgewählt waren für eine CRT. Eine signifikante Dyssynchronie wurde als eine 
Vorderwand-zu-Hinterwand-Leitungsverzögerung von ≥ 130ms definiert. Ein 
Ansprechen auf die CRT wurde als ein Anstieg der Ejektionsfraktion (EF) von ≥ 
15% festgelegt. Erst bei sehr hohen Dyssynchronizitätsgraden von ≥ 200ms 
erst konnte eine deutlichere Variabilität zwischen den Ergebnissen der Software 
Programme festgestellt werden, mit Limitierung der Übereinstimmung von 123 – 
214ms. Es wurde eine sehr hohe Übereinstimmung der 3 Programme zur 
Identifizierung von Patienten mit signifikanter Dyssynchronizität gefunden:  
 
91 % für Software A und B  
96 % für Software A und C  
93 % für Software B und C 
 
Interessanterweise wies die radiale Strain-Analyse der 3 Speckle Tracking 
Software Programme eine ähnliche Sensitivität und Spezifität in Bezug auf die 






1. Material und Methoden  
1.1. Das Patientengut  
Zur Evaluierung des Hochfrequenz Speckle Tracking am fetalen Herzen mit 
Fokus auf segmentale ventrikuläre und atriale Tissue Velocity, Strain und 
Displacement Messungen war es nötig eine adäquate Studienpopulation zu 
gewinnen. Dies erfolgte im Rahmen der Expertise der Fetal Cardiac Imaging 
Research Group (FCIRG) Münster, die sich seit 2003 mit parametrischen 
Ultraschalltechnologien am fetalen Herzen beschäftigt.  
 
Das Studienkollektiv besteht insgesamt aus 53 Feten der 18.- 38. 
Schwangerschaftswoche (Median: 22,00 ± 4,29 SSW), deren Mütter sich im 
Rahmen der Pränataldiagnostik in der Klinik und Poliklinik für Frauenheilkunde 
und Geburtshilfe des Universitätsklinikums Münster zwischen dem 30.01.2009 
und dem 20.07.2009 vorstellten.  
Die Ultraschalluntersuchung erfolgte gemäß der Richtlinien der International 
Society of Ultrasound in Obstetrics and Gynecology, ISUOG und der Deutschen 
Gesellschaft für Ultraschall in der Medizin, DEGUM.  
 
1.2. Auswahlkriterien 
In unserer Studie wurden nur Datensätze fetaler Herzen verwendet, welche mit 
einer ausreichend hohen Bildfrequenzrate aufgenommen wurden. Um eine 
optimale Datenqualität zu erreichen, wobei eine gute zeitliche Auflösung bei 
adäquater räumlicher Schärfe Vorraussetzung war, wählten wir 
Bildfrequenzraten in einem Bereich von <200 und >100 fps aus. Auswertungen 
von solchen Highframerate-Daten mittels Speckle Tracking Technologien sind 
unseres Wissens bisher weder in der fetalen noch in der adulten Kardiologie 
publiziert worden. Die technischen Einstellungen an dem Ultraschallgerät 
Acuson S2000 erfolgte mit den Applikationsspezialisten von Siemens Health 
Care, Germany. Das „Advanced SieClear Spacial compounding“ wurde 
ausgestellt, die „Spacetime“ auf den Wert 0 eingestuft und das Bildfeld maximal 
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eingegrenzt. Zur Optimierung der Bildfrequenzrate wurden die oben genannten 
Compound Techniken sukzessiv herunterreguliert, unter Inkaufnahme einer 
reduzierten Bildqualität. Die Bildinformationen sind echt, dass Geräuschlevel ist 
reduziert, der Gewebekontrast verbessert und die anatomischen 
Gewebegrenzen kommen stärker zur Geltung beziehungsweise werden 
deutlicher dargestellt. 
Für die Analyse der myokardialen Strukturen waren folgende 
Einschlusskriterien wichtig:  
 
1) eine ausreichende B-Bildqualität mit klar abgrenzbaren kardialen Strukturen  
2) eine optimale Vergrößerung des Cors durch Heranzoomen  
3) fehlende fetale Bewegungen und Atembewegungen 
 
Aufnahmen mit Bewegungsartefakten oder unzureichender B-Bild Qualität 
wurden aus den Messungen ausgeschlossen.  
Die Darstellung des fetalen Herzens erfolgte im longitudinalen oder 
transversalen Vierkammerblick.  
 
1.3 Einteilung der Patientengruppen  
Das Gesamtkollektiv bestehend aus 53 Patienten, umfasste sowohl auffällige 
als auch herzgesunde Feten. Zur Unterteilung der Studienpopulation wurden 
zwei Gruppen aufgestellt. 
 
Die Gruppe der unauffälligen Feten umfasst 40 Patienten. Bei zwei Patienten 
gab es Besonderheiten (maternale Ringelröteln-, Toxoplasmose- Infektion), wo 
aufgrund von fehlenden Auffälligkeiten ein herzgesundes Kind angenommen 
wurde. Drei weitere Patienten zeigten Besonderheiten wie einen White Spot 
des linken Ventrikels mit einer Polysyndaktylie, eine Lippen-Kiefer-Spalte und 
eine Lippen-Kiefer-Gaumen-Spalte. Bei allen Patienten dieser Patientengruppe 
bestand zu keinem Zeitpunkt Anhalt für eine fetale Anämie, eine kardiale 
Belastung oder strukturelle Auffälligkeiten in der Herzanatomie.  
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Die Gruppe der auffälligen Feten zählt 13 Patienten. In diesem 
Patientenkollektiv befinden sich zwei Feten mit Anämie, ein Fet mit 
Achondroplasie, postnatal rezidivierenden Bradykardien und postnatalem PFO 
(persistierendes Foramen ovale), eine Fet zeigte sonographisch eine 
Omphalocele mit Leberinhalt, drei Feten mit Intrauteriner Growth Restriction 
(IUGR), zwei Gemini mit fetofetalem Transfusionssyndrom, ein Fet mit Trisomie 
13, zwei Feten mit perimembranösen und muskulären VSD 
(Ventrikelseptumdefekt) und ein Fet mit einzelnen SVES (supraventrikuläre 
Extrasystolen) bei Verdacht auf prämature atriale beats.  
Die Gruppe 1 umfasst das Gesamtkollektiv, bestehend aus gesunden und 
auffälligen Feten. Die Gruppe 2 beinhaltet nur gesunde Feten.  
 
In unserer Studie behandelten wir folgende Fragestellungen: 
Gruppe 1: beinhaltet das gesamte Patientengut n= 53;  
40 (gesund) und 13 (auffällig) 
1.)  Bewertung der B-Bildqualität und Tracking-Qualität  
anhand eines Scoringsystems. 
1.1) Besteht eine Abhängigkeit der Tracking-Qualität  
von der Framerate? 
1.2) Besteht eine Abhängigkeit der Tracking-Qualität  
von der B-Bildqualität? 
1.3) Hat die Tracking-Qualität Einfluß auf die Höhe  
der Parameter Velocity, Strain und Displacement? 
Gruppe 2: beinhaltet ausschließlich gesunde Feten; n= 40  
2.)  Aufstellen von Referenzwerten für die Peak Werte  
der Parameter Velocity, Strain, Displacement und  
Vergleich der automatischen und manuellen Messungen. 
2.1) Bestehen bezüglich der Parameter signifikante Unterschiede 
innerhalb der verschiedenen Segmente?  
In welchen Segmenten befinden sich diese? 




3.)  Untersuchung der Intra- und Interobserver Variabilität 
3.1) Wie korrelieren die Werte der Intra- und Interobserver 
Untersuchung miteinander?  
  3.2) Wie ist die klinische Anwendbarkeit der errechneten Werte?  
 
1.4. Datenakquisition  
Die Ultraschalluntersuchung erfolgte mit dem Acuson S2000 (Siemens Medical 












Abbildung 1: Acuson S2000                  Abbildung 2: Multifrequenz Curved Array Scanner 
 
Der Multifrequenz Curved Array Scanner 6 C 2 weist eine mittlere Frequenz von 
6 MHz mit einer Schallenergie von 65 Dezibel auf.  
 
Die gewonnenen Videoloops wurden mit einem USB-Stick transferiert und an 
einen externen Computerarbeitsplatz übertragen (Intel-Pentium ® 4 CPU 3,00 
GHz, 2,00 GB RAM, Microsoft Windows XP Professional®, Version 2002, 
Service Pack 2). Der Datenimport erfolgte ordnungsgemäß in das Syngo 
Velocity Vector Imaging Workplace Programm zur Offline-Analyse der Daten.  
Die ausgewählten Fälle wurden in eine Excel Tabelle übertragen. Dieser Schritt 
ermöglichte ein übersichtliches Strukturieren unseres Patientenkollektivs. 
Anschließend wurde eine zweite Excel Tabelle angefertigt, in der die Parameter 
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Velocity (V), Strain (S) und Displacement (D) aufgeführt wurden. Die Peak-
Werte der oben genannten Parameter wurden jeweils für den rechten Ventrikel, 
den linken Ventrikel und die Vorhöfe (beide Atrien separat) bestimmt und in die 
Tabelle eingetragen.  
 
1.5. Nomenklatur des fetalen Herzens 
Die automatisierte Bezeichnung der Segmente muss für fetale Herzen 
angepasst werden, da der fetale rechte und linke Ventrikel je nach Lage in utero 
variiert, während die Einteilung von rechtem und linkem Ventrikel adulter 
Herzen eindeutig ist.  
In den nachfolgenden Abbildungen 3-6 sind die untersuchten anatomischen 
Strukturen und unsere Segmenteinteilung dargestellt:  
 
1) rechter Ventrikel (RV)  
2) linker Ventrikel (LV) 
4) Atriendach (atrial, AT) 
 
Die Einteilung der Segmente bezieht sich auf das Segmentmodell der American 
Society of Echocardiography (ASE). Die Grafiken sind im longitudinalen 
Vierkammerblick dargestellt und weisen für die automatischen (auto) und die 
manuellen (man) Messungen eine unterschiedliche Nomenklatur auf. Die 
automatischen Messungen werden mit A bezeichnet und die manuellen mit M. 
Die arabischen Ziffern von 1-6 bezeichnen die Reihenfolge der untersuchten 










In den weiterführenden Kapiteln werden die Segmenteinteilungen für den 
rechten und linken Ventrikel mit folgenden Begriffen gleichgesetzt:  
 
Segment 1= LB= lateral basal,  
Segment 2= LM= lateral medial,  
Segment 3= LA= lateral apikal,  
Segment 4= SA= septal apikal,  
Segment 5= SM= septal medial,  
Segment 6= SB= septal basal.  
 
Für die Atrien trifft diese Nomenklatur nicht zu. Die Bezeichnung der Atrien 
unterscheidet sich von der ventrikulären Nomenklatur. Begriffe wie basal und 
apikal werden nicht gebraucht. A1 der Atrien bedeutet der Bereich oberhalb der 
rechtatrialen AV-Klappenebene. A2 bezeichnet den medialen Bereich des 
rechten Atriums und A3 das rechtsatriale Segment, welches unmittelbar an das 
linke Atrium grenzt. A5 benennt das mittlere linksatriale Segment und A6 den 
AV-Klappen nahen Bereich des linken Atriums.  
Die Reihenfolge der anatomischen Strukturen (RV, LV und atrial) und der 
jeweiligen Segmente (1-6) wird über alle Messungen beibehalten. Die 
Datenerhebung startet bei den Ventrikeln immer bei A1 bzw. von LB (Lateral 
Basal). Bei den atrialen Messungen erfolgt die Berechnung der Herzsegmente 





Abbildung 3-5: Nomenklatur der automatischen Messung fetaler Myokardsegmente des RV, LV 
und der Atrien. A bezeichnet die automatische Messung und Segment 1-6 die 
Segmenteinteilung und die Reihenfolge der Datenerhebung. Die Zahlen 1-6 sind nur für die 
beiden Ventrikel gleichzusetzen mit folgenden Begriffen: 1= LB= Lateral Basal, 2= LM= Lateral 
Medial, 3= LA= Lateral Apikal, 4= SA= Septal Apikal, 5= SM= Septal Medial, 6= SB= Septal 













Die manuell vom Observer ermittelten Daten werden nach ROI (Regions of 
Interest) benannt und sind mit M gekennzeichnet. Ihre Einteilung erfolgt von M1 
bis M6, wobei die Bezeichnungen den automatisch errechneten Daten 
äquivalent sind.  A1= M1, A2= M2, A3= M3, A4= M4, A5= M5 und A6= M6.  
  
 
Abbildung 6-8: Nomenklatur der manuellen Messungen für den RV, LV und AT. M bezeichnet 
die manuelle Messung und die Nummerierung 1-6 die Platzierung der ROI sowie die 
Reihenfolge der Datenerhebung. Die Zahlen 1-6 sind nur für die beiden Ventrikel 
gleichzusetzen mit folgenden Begriffen: 1= LB= Lateral Basal, 2= LM= Lateral Medial, 3= LA= 
Lateral Apikal, 4= SA= Septal Apikal, 5= SM= Septal Medial, 6= SB= Septal Basal. Bei den 





1.6. Detaillierte Beschreibung des Arbeitsvorganges mit Syngo 
VVI  
Die die Einschlußkriterien erfüllenden Videoloops wurden mit dem Syngo VVI 
Workplace geöffnet. Nach Auswahl eines Falles mit ausreichend hoher 
Bildfrequenz zwischen 100 und 200 fps (frames per second), erfolgte im 
nächsten Schritt das Einzeichnen einer Schnittebene durch das fetale Herz im 
M-Mode des Programmes. Wir wählten eine Schnittebene durch beide Ventrikel 
und das Kammerseptum, um eine optimale Darstellung des Herzzyklus zu 
erreichen. Im Folgenden wurde in dem M-Mode Grauwertbild der Beginn der 
Systole aufgesucht und auf einen Herzzyklus gecroppt. Cropping bezeichnet 
das manuelle Eingrenzen eines oder mehrerer Herzzyklen, zur Reduktion des 
Datensatzes.  
Wir entschieden uns für das Cropping auf einen Herzzyklus, da es bei 
anfänglichen Crop-Versuchen auf drei Herzzyklen zur Nivellierung bei der 
Mittelung der Peak-Strain-Werte und –Kurven kam.  
 
Abbildung 9: Oben: Einzeichnen einer Schnittebene durch beide Ventrikel und das 
Kammerseptum. Unten: M-Mode Darstellung, Aufsuchen des Begins der Systole und Cropping 
auf einen Herzzyklus.   
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Anschliessend wurde das Fenster geschlossen und der Videoloop öffnete sich 
automatisch. Im nächsten Schritt wurde das Video gestoppt und es erfolgte die 
Selektion eines Frames. Nachfolgend platzierten wir innerhalb des Frames 
einen Trace. Tracen bedeutet das manuelle Einzeichnen der zu 
untersuchenden anatomischen Struktur entlang der Endokardgrenze. Dazu 
setzten wir mittels Mausklick, dem Verlauf der inneren Herzschicht folgend, 
viele Punkte, die als eine Linie dargestellt wurden.  
 
Die nachfolgenden Abbildungen beschränken sich auf die Darstellung der 
Vorgehensweise anhand des rechten Ventrikels. Abbildung 10 zeigt das Tracen 
des rechten Ventrikels. Der eingezeichnete Trace startet und endet an den 
jeweils gegenüberliegenden atrioventrikulären Herzklappen (rechts: 
Trikuspidalklappe, links: Mitralklappe). Anschliessend wurde zur Auswertung 
des Clips das Symbol P für Processing betätigt. 
 





Nach dem Bearbeiten des Traces entsteht ein initiales Bild auf dem Monitor, 
welches die untersuchte anatomische Struktur trackt. In der Abbildung 11 auf 
der linken Seite wird der rechte Ventrikel getrackt und mit Bewegungsvektoren 
dargestellt. Über die Bewegungsvektoren kann eine schnelle Beurteilung über 
die Richtung und die Höhe der Gewebeauslenkung gemacht werden. Unter 
Tracking versteht man die Detektion und Verfolgung der einzelnen Bildpixel 
(Speckle) in aufeinanderfolgenden Frames, die zuvor vom Observer entlang der 
Endokardgrenze getraced wurden. Diese Methode wird auch als so genanntes 
Endokardbordertracking bezeichnet.  
 
 









Es gibt verschiedene Darstellungsmöglichkeiten der Tracking-Ergebnisse: 
 










































1:  Fenster für die Strain-Analyse, Volumen, 
Dyssynchronitätsanalyse 
 
2:  Auswahl der Kurvenart: lange, kurze oder generische 
Kurve, mittlerer Herzzyklus: mittelt die markierten, 
selektierten Herzzyklen, Endo+Epi: bei Auswahl werden 
gleichzeitig Endokardial und Epikardial  
für die Berechnung gezeichnet 
 
3: Helligkeitseinstellung: hell/dunkel, optimiert das 
Tracen  
 
4:  Generiert neuen Trace, Korrektur eines  Traces 
 
 
5: M-Mode off, Zoom des Clips on/off,  
Exportieren des Clips 
 
 
6: Verkleinerung der Vektoren, Darstellungsänderung  
(Trace mit Vektoren, Trace ohne Vektoren, 






Im nächsten Schritt wird ein Referenzpunkt gesetzt, der auch als „center of 
contraction“ oder Deformationszentrum bezeichnet werden kann. Er bildet den 
Bezugspunkt auf den sich die Messungen der Verformungsparameter beziehen. 
Die Ausrichtung der Kontraktionsbewegung orientiert sich an seiner Lage, die je 
nach zu untersuchender Struktur variiert und vom Observer festgelegt und 
verändert werden kann. Der Videoloop wird gestoppt und der Referenzpunkt 
erscheint automatisch im Bild. Wir ermittelten die longitudinale 
Bewegungsausrichtung. Bei der Analyse des rechten und linken Ventrikels 
setzten wir das „center of contraction“ in die Mitte, hinter den Apex des 
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jeweiligen Ventrikels. Bei der Analyse der Atrien wird das „center of contraction“ 
auf das Kammerseptum in Höhe des Herzkreuzes gesetzt.  
 
Zur Veranschaulichung entwickelten wir eigene Grafen: 
 
Abbildung 16-18: Setzen des „Center of Contraction“ beim RV, LV und atrial.  
 
 
Nach Platzierung des Referenzpunktes folgt die Beurteilung der Tracking-
Qualität (TQ) und der B-Bildqualität (BQ) mithilfe eines Scoringsystems auf 
einer Skala von 1 – 4 Punkten. Die Bewertung wählten wir wie folgend:  
 
1 = sehr gut bis gut 
2 = befriedigend  
3 = ausreichend  
4 = ungenügend 
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Die Scoring-Ergebnisse wurden mit den nachfolgend erhobenen Daten der 
Verformungsparameter in das Datenverarbeitungsprogramm Excel (Excel 
Version 2002 SP3, Microsoft Corporation Redmond, USA) übertragen.  
 
Im nächsten Schritt erfolgte die automatische Datengewinnung der Parameter: 
Velocity (V), Strain (S) und Displacement (D). Für jeden Parameter wurden die 
systolischen Peak-Werte (Pksys) bestimmt. Zunächst wurde auf die 
automatische Datenerhebung umgestellt, dazu betätigten wir den Button in 
Abbildung 15, Punkt 1: Fenster für die Strain Analyse. In unseren Einstellungen 
wählten wir den mittleren Herzzyklus und die Längsachse als Kurvenart. Wie 
bereits unter Punkt 1.5, Nomenklatur der Myokardsegmente, erwähnt, stellten 
wir die softwaregesteuerte Reihenfolge der Segmente um, um sie für fetale 
Herzen kompatibel zu machen. Als Erstes bestimmten wir die Peak-Werte für 
den Parameter Velocity („Geschwindigkeit“) und übertrugen diese in die oben 















Abbildung 19: automatische Berechnung des Parameters Velocity (V). 1) Zahlenangaben;  
2) Kurvendarstellung; 3) schematische Ventrikeldarstellung. 
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Jedes Segment weist entsprechend dem Prinzip des parametrischen Imaging 
eine farbliche Kodierung auf. Es gibt drei verschiedene 
Darstellungsmöglichkeiten, welche einen schnellen Überblick zulassen. 1: 
Zahlenangaben 2: Längskurve 3: schematische Ventrikeldarstellung. Die 
schematischen Ventrikeldarstellungen sind ebenfalls farblich kodiert dargestellt 
und zeigen nach Segmenten geordnet, die Time-to-Peak-Werte und die 
dazugehörige Phase an. Sie beschreiben die Differenzierung zwischen 
verschiedenen Phasen in Relation zueinander. Zum Beispiel wird die Time-to-
Peak Velocity vergleichend in allen Segmenten angezeigt und deren zeitliche 
Abweichung anhand einer Farbskala dargestellt.  
 
Im darauf folgenden Schritt bestimmten wir die automatischen Werte für die 
Parameter Strain und Displacement. In der Menüleiste wählten wir für die 
Berechnung von Strain  „Belastung“ und für Displacement „Verschiebung“ aus. 
Unser Ziel war es die Datenerhebungen vom Beginn der Systole aus zu starten. 
Deswegen errechneten wir in der Excel Tabelle die maximale 































Abbildung 21: automatische Berechnung des Parameters Displacement.  
 
 
Im Anschluss folgten die manuellen Datenerhebungen für die Parameter 
Velocity und Strain. Die Analyse von Displacement ist nur automatisch möglich. 
In der Menüleiste betätigten wir dazu den Button Dyssynchronitätsanalyse, wie 
in der Abbildung 15 Punkt 1 zu sehen. Der Observer setzte, gemäß der AHA-
Segmenteinteilung, sechs Regions of Interest (ROI) in jede zu untersuchenden 
Herzstruktur, welche mit einem M für manuell gekennzeichnet wurden. Die 
Reihenfolge für die Platzierung der ROIs begann für den rechten, wie auch den 
linken Ventrikel lateral basal, leicht oberhalb der Klappenebene und erstreckte 
sich über den Apex (M1-M3) und dann von septal apikal aus zur septal basal 
gelegenen AV-Klappenebene (M4-M6). Bei den atrialen Messungen wurden 
jeweils zuerst auf der anatomisch rechten Seite 3 ROIs (M1-M3) und 
anschliessend auf der linken Seite 3 ROIs (M4-M6) gesetzt. Zur genauen 
Bezeichnung und Veranschaulichung dienen die Grafiken 3-8 unter Punkt 1.5. 





In der nachfolgenden Abbildung sieht man die Darstellung der ROIs und die 
Kurvenverläufe der Velocity und Strain. Das Einzeichnen der ROIs erfolgte 
mittels Mausklick unter Punkt 1 für Velocity und anschließend unter Punkt 2 für 
Strain. Die Farbkodierung wird entsprechend der Segmenteinteilung 
beibehalten.  
Rot= ROI 1= LB, Blau= ROI 2= LM, Grün= ROI 3= LA,  
Türkis= ROI 4= SA, Rosa= ROI 5= SM, Lila= ROI 6= SB 
 
Die höchsten Werte für Velocity wurden mit dem Cursor aufgerufen und in die 
Excel Tabelle übertragen. Bei den Strain-Werten errechneten wir wie bei den 
automatischen Messungen die maximale Gewebeauslenkung mittels des 
Datenverarbeitungsprogramms Excel. Dies erfolgte für die Peak-Strain-Werte, 
indem wir die Werte des maximalen positiven mit den Werten des maximal 




















Die zu untersuchenden Kurvenverläufe der Parameter Velocity und Strain 
wurden in der Menüleiste selektiert und herangezoomt. Dies erleichterte das 
korrekte Ablesen der Zahlen.  
 
 
Abbildung 23: Zoom Einstellung der Velocity- und Strain-Kurve. 
 
Alle Werte wurden ordnungsgemäß in eine Tabelle des 
Datenverarbeitungsprogramm Excel (Excel Version 2002 SP3, Microsoft 
Corporation Redmond, USA) übertragen. Die Abbildungen wurden mit dem 







2. Statistische Datenanalyse 
Die abgespeicherten Daten wurden in das Statistik-Programm SPSS (Version 
17.0 für Windows, SPSS INC., Chicago, Ill., USA) übertragen. Für alle Tests 
wurde ein Signifikantsniveau von p ≤ 0,05 festgelegt.  
In der statistischen Aufarbeitung der Daten erfolgte die Berechnung von 
Mittelwerten (MW), Median (M), einfacher Standardabweichung (STABW), 
sowie die Ermittelung der Minima- und Maximawerte mittels deskriptiver 
Statistik. Dies erfolgte für die Parameter Velocity (V), Strain (S) und 
Displacement (D) jeweils für den rechten (RV) und linken Ventrikel (LV), als 
auch für beide Atrien (atrial).  
Die Abkürzungen werden in den nachfolgenden Kapiteln gehäuft verwendet.  
2.1. Beurteilung der Qualitätsparameter 
Anhand des Gesamtkollektivs (Gruppe 1) wurden die Qualitätsparameter 
Tracking- Qualität (TQ) und Bild-Qualität (BQ) beurteilt, sowie deren 
Abhängigkeit von der Framerate (Bildfrequenzrate).  
 
2.2. Erstellung von Referenzwerten und Vergleich der 
automatischen und manuellen Messungen 
In der Datenaufarbeitung erfolgte für alle Parameter die Erstellung von 
Referenzwerten anhand des gesunden, unauffälligen Kollektivs (Gruppe 2). Die 
Referenzwerte wurden als Mittelwert ± Standardabweichung angegeben. 
Untersucht  wurden sowohl die automatischen, wie auch die manuellen 
Messergebnisse.  
 
2.3. Vergleich der Segmente 
In der Gruppe der unauffälligen Feten (Gruppe 2) wurden zuerst die Peak-
Werte der einzelnen Segmente in longitudinaler Bewegungsausrichtung 
untereinander verglichen. Dies erfolgte erst getrennt für die automatischen und 
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die manuellen Messungen mittels der bivariaten Korrelationsanalyse nach 
Spearman-Rho und dem nicht-parametrischen Friedman Test. Zur Analyse auf 
signifikante Unterschiede zwischen den Parametern Velocity, Strain und 
Displacement wählten wir somit verschiedene Testverfahren. Der Friedman 
Test gibt erste Hinweise auf Unterschiede in den Herzsegmenten der einzelnen 
Gruppen. Mit Gruppen sind an dieser Stelle die anatomischen Strukturen 
gemeint, die untersucht werden (RV, LV und atrial). Im nächsten Schritt suchten 
wir nach Korrelationen innerhalb der Segmente mittels des Wilcoxon 
Rangsummentest. Der Wilcoxon Test ist ein nicht-parametrisches 
Statistikverfahren verbundener Stichproben. Im direkten Vergleich zweier 
Stichproben nutzten wir den äquivalenter Mann-Whitney-U-Test. In den oben 
genannten Testverfahren wurden die automatischen und manuellen Daten und 
diese untereinander verglichen. 
 
2.4. Intra- und Interobserver-Variabilität 
Die Intraobserver-Variabilität wird bestimmt durch die unterschiedlichen 
Ergebnisse eines Untersuchungs- bzw. Beobachtungsverfahrens bei Einsatz 
des gleichen Untersuchers zu unterschiedlichen Zeitpunkten.  
Sie ist ein Maß für die Abhängigkeit eines klinischen Untersuchungsverfahrens 
von der momentanen Einschätzung des Untersuchers. Zur Darstellung der 
Intraobserver-Variabilität bestimmten wir den Intraclass-
Korrelationskoeffizienten (ICC) und wendeten das Bland-Altman Verfahren an. 
Der ICC diente uns zum Vergleich der Parameter innerhalb der einzelnen 
Herzsegmente, gemessen von einem Observer in einem Zeitabstand von 
einigen Wochen.  
 
Die Interobserver-Variabilität wird bestimmt durch die unterschiedlichen 
Ergebnisse eines Untersuchungs- bzw. Beobachtungsverfahrens bei Einsatz 




Dies untersuchten wir ebenfalls anhand des ICC und anhand des Bland-Altman 
Verfahrens, zur Quantifizierung der Übereinstimmung zwischen mehreren 
Beurteilern (=Observer, Rater) in Bezug auf die Parameter V, S und D innerhalb 
der einzelnen Herzsegmente. Das Bland-Altman Verfahren basiert auf 
einfachen Kalkulationen und graphischen Darstellungstechniken. Es kann zur 
Analyse der Reproduzierbarkeit eines einzelnen Untersuchungsverfahrens 
verwendet werden oder um Messungen von zwei Observern zu vergleichen. 


























1. Ergebnisse  
1.1. Analyse der Messwerte  
In der vorliegenden Arbeit evaluierten wir bei insgesamt 53 Feten, das 
zweidimensionale Speckle Tracking in jeweils 6 Segmenten des rechten und 
linken Ventrikels und der Atrien. Die untersuchten anatomischen Strukturen 
wurden in den folgenden Kapiteln umfassend als Gruppen bezeichnet. Für 
jeden Feten berechneten wir die Peak-Werte der Parameter Velocity, Strain und 
Displacement in longitudinaler Ausrichtung. Bei der Auswertung der atrialen 
Parameter wurde die Bewegung bzw. Deformation in Bezug auf das Herzkreuz 
gemessen.  
Die statistische Auswertung mit den Datenverarbeitungsprogrammen Excel und 
SPSS lieferte folgende Ergebnisse:  
 
1.2. Altersverteilung der untersuchten Feten 
Die Altersspanne unserer 53 ausgewählten Feten erstreckte sich von der 18.-
38. Schwangerschaftswoche. Das durchschnittliche Schwangerschaftsalter lag 
in der 24,15 Woche ± 4,99. Die aufgeführte Abbildung zeigt die 
Häufigkeitsverteilung der Feten in Schwangerschaftswochen an.  
 
Abbildung 1: Darstellung der Altersverteilung der untersuchten Feten. 
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1.3. Häufigkeitsverteilung der Bildfrequenzrate  
Die in unserer Studie verwendeten Hochfrequenz-Videoloops hatten eine 
Framerate zwischen 100 und 200 fps. Die durchschnittliche Bildfrequenzrate lag 
bei 153,47 fps ± 34,85.  
 
 
Abbildung 2: Häufigkeitsverteilung der Bildfrequenzrate. 
 
1.4. Beurteilung der B-Bildqualität  
Wir bewerteten die Bildqualität für den rechten und linken Ventrikel und die 
Atrien. Die Einteilung der B-Bildqualität (BQ) erfolgte, wie unter Punkt 1.6, 
Material und Methoden beschrieben, anhand eines Bewertungssystems von 1-
4. 
  
1= sehr gut bis gut 
2= befriedigend 
3= ausreichend  






Bei dem getesteten Gesamtkollektiv erreichte die durchschnittliche B-
Bildqualität für den rechten Ventrikel die Note 1,75 ± 0,87, die des linken 
Ventrikels die Note 1,74 ± 0,88 und die der Atrien 1,77 ± 0,89. Es zeigte sich, 
unabhängig von der untersuchten anatomischen Struktur, dass die Bildqualität 
in den meisten Videoloops mit sehr gut bis befriedigend beurteilt wurde. Von 53 












Abbildung 4: Häufigkeitsverteilung der Bildqualität des LV. 
 
 




1.5. Abhängigkeit der Tracking Qualität von der 
Bildfrequenzrate  
Anhand der großen Streubreite der unten dargestellten Grafik konnte aufgezeigt 
werden, dass bei einer mittleren Framerate von 153 fps ± 35, kein evidentes 
Abhängigkeitsverhältnis zwischen der Bildfrequenzrate und der Tracking 
Qualität besteht. Als Beispiel wählten wir die Mittelwerte der sechs Segmente 
des rechten Ventrikels aus.  
 
 
Streudiagramm 6: Abhängigkeit der TQ von der Framerate. 
 
1.6. Abhängigkeit der Tracking Qualität von der Bildqualität  
Die nachfolgenden Diagramme stellen die Abhängigkeit der TQ von der BQ 
anhand des rechten Ventrikels und der Atrien dar. Die statistische Auswertung 
umfasste das Gesamtkollektiv von 53 Feten. Auf der Y-Achse ist die TQ der 
Mittelwerte der einzeln untersuchten Segmente 1-6 aufgeführt. Die X-Achse 
führt die Beurteilung der BQ anhand unseres Bewertungssystems auf.  
1= sehr gut bis gut, 2= mittelmäßig bis befriedigend, 3= schlecht, 4= 

















Abbildung 7-12: Abhängigkeit der TQ von der BQ anhand der Mittelwerte der Segmente 1 bis 6 
des rechten Ventrikels. Die Zahlen (n) über den Balken stellen die Häufigkeitsverteilung der 
Videoloops dar.  
 
 
Bei der Bewertung der BQ des rechten Ventrikels wird deutlich, dass eine sehr 
gute, gute, befriedigende und ausreichende BQ eine äquivalente Bewertung der 
TQ erhält. Die Beurteilung der Note 4= ungenügend, kann mangels 
Aussagekraft bei geringer Fallzahl (n=1) nicht erfolgen.  
Im Vergleich zum rechten Ventrikel wird in den darauf folgenden Abbildungen 













Abbildungen 13-18: Abhängigkeit der TQ von der BQ anhand der Mittelwerte der atrialen 
Segmente 1 bis 6. Die Zahlen (n) über den Balken stellen die Häufigkeitsverteilung der 
Videoloops dar. 
 
In den oberen Abbildungen wird die Abhängigkeit der TQ von der BQ anhand 
der Atrien verdeutlicht. Es wird wie bei der Bewertung des rechten Ventrikels 
deutlich, das Bewertungen der BQ mit sehr gut, gut bis befriedigend, zu einer 
Benotung der TQ von 1-2 führen. Mit einer ausreichenden BQ wird immer noch 
eine durchschnittlich gute TQ erreicht. Es wird aufgezeigt, dass bei einer 
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mangelhaften B-Bild-Qualität die Tracking-Qualität ebenfalls als schlecht bis 
ungenügend eingestuft wurde. 
 
Die Grafik 19 zeigt das 95 % Konfidenzintervall der Mittelwerte von Segment 1 
bis 6, anhand dessen wir das Abhängigkeitsverhältnis zwischen der Tracking- 
und der B-Bild-Qualität für den rechten und linken Ventrikel, sowie für die Atrien 
untersuchten.  
Die Abbildung ermöglicht den direkten Vergleich zwischen den verschiedenen 
Gruppen. Es zeigte sich, wie auch in den Abbildungen der einzelnen Segmente, 
dass eine gute B-Bildqualität sich ebenfalls positiv auf die Bewertung der TQ 
auswirkt. Umgekehrt führt eine schlechte Bildqualität zu schlechten Tracking-
Ergebnissen. Die Bewertungen des rechten und linken Ventrikels unterschieden 
sich nicht wesentlich voneinander. In den meisten Videoclips erfolgte eine sehr 
gute bis gute Bewertung der Bildqualität. Dies spiegelt ebenso die Bewertung 
der Tracking-Qualität wider.  
Die Atrien schnitten in der BQ und folglich auch in der TQ insgesamt etwas 
schlechter ab.  
 
 





2. Normalkollektiv – Referenzwerte und Vergleich 
automatisch versus manuell 
Die Gruppe des Normalkollektivs umfasste 40 gesunde Feten.  
Aufgeführt sind nachfolgend die Referenzwerte der Parameter Velocity, Strain 
und Displacement und dessen Standardabweichung, welche wir mittels 
deskriptiver Statistik bestimmten. Die Datenerhebung erfolgte einmal anhand 
einer automatischen Analyse (auto) und einmal anhand manuell gemessenen 
Daten (man), der verschiedenen Segmente beziehungsweise ROI´s.  
 
Peak Velocity: 
Tabelle 20 zeigt die Mittelwerte der Peak Tissue Velocity mit einfacher STABW 
für die longitudinale Kontraktionsgeschwindigkeit im RV, LV und der Atrien.  
 
Mean Peak Velocity (cm/s) Longitudinal  
  Laterale Wand Septale Wand 
  automatisch A1 A2 A3 A4 A5 A6 
  manuell M1 M2 M3 M4 M5 M6 
RV 
automatisch 2,0 ± 1,0 1,5 ± 0,9 0,9 ± 0,7 0,6 ± 0,4 1,1 ± 0,7 1,4 ± 0,9 
manuell 2,3 ± 1,0 1,6 ± 0,7 1,0 ± 0,6 0,9 ± 0,5 1,2 ± 0,7 1,7 ± 1,2 
LV 
automatisch 1,6 ± 1,0 1,2 ± 0,7 0,8 ± 0,5 0,6 ± 0,6 1,0 ± 0,6 1,5 ± 0,7 
manuell 2,0 ± 1,1 1,5 ± 0,8 0,8 ± 0,6 1,0 ± 0,9 1,3 ± 0,7 1,7 ± 0,8 
AT 
automatisch 2,0 ± 1,0 1,5 ± 0,9 0,9 ± 0,7 0,6 ± 0,4 1,1 ± 0,7 1,4 ± 0,9 
manuell 2,3 ± 1,0 1,6 ± 0,7 1,0 ± 0,6 0,9 ± 0,5 1,2 ± 0,7 1,7 ± 1,2 
 
Tabelle 20: Referenzwerte für die Peak Tissue Velocity in cm/s in der 2D Datenanalyse. 
 
Bei den automatisch, wie auch den manuell bestimmten Werten wurden die 
maximalen Kontraktionsgeschwindigkeiten rechtsventrikulär und linksventrikulär 
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alle im basalen Segment der lateralen Herzwand gemessen (A/M 1), ebenso 
bei den Atrien bei A1 und M1.  
Die höchste Peak Tissue Velocity konnte im lateral basalen Segment des 
rechten Ventrikels (A/M 1) und der Atrien (A/M 1), mit jeweils 2,3 cm/s ± 1,0 in 
den manuellen Messungen und mit jeweils 2,0 cm/s ± 1,0 in den automatischen 
Messungen ausgewertet werden.  
Die niedrigsten Werte erzielten wir in den automatischen Messungen der septal 
apikalen Herzsegmenten für den rechten Ventrikel und die Atrien (A4) mit einer 
Peak Velocity von 0,6 cm/s ± 0,4, und für den linken Ventrikel wurde eine 
äquivalente Gewebegeschwindigkeit von 0,6 cm/s ± 0,6 gemessen.  
Zusammenfassend konnten wir feststellen, dass die Peak Velocity Werte im 
rechten und linken Ventrikel und in den Atrien die höchsten Werte in den 
manuellen Messungen der lateral basalen Segmente (M1) aufwies. Die basalen 
Segmente der septalen Wand (M6) zeigten ähnlich hohe Werte auf. Die 
medialen Segmente beider Herzwände (M2 und M5) erreichten eine höhere 
Kontraktionsgeschwindigkeit als die apikalen Segmente (M3 und M4). Im lateral 
medialen Segment (M2) maßen wir höhere Peak Werte als im septal medialen 
Segment (M5). Für alle Gruppen errechneten wir die niedrigsten 
Geschwindigkeitswerte mit der automatischen Messung septal apikal (A4), 
gefolgt vom apikalen Segment der lateralen Wand (A3).  
 
Im Folgenden sind die Boxplot-Diagramme der Peak Velocity des rechten und 
linken Ventrikels und der Atrien dargestellt. Zum besseren Vergleich der 
automatisch und manuell gemessenen Daten wurden die jeweiligen 






Abbildung 21: Peak Velocity der automatischen (A1-6) und manuellen Messung (M1-6)  
des rechten Ventrikels in cm/s.  
 
Abbildung 22: Peak Velocity der automatischen (A1-6) und manuellen Messung (M1-6)  






Abbildung 23: Peak Velocity der automatischen (A1-A6) und manuellen Messung (M1-M6)  
der Atrien in cm/s. 
 
 
Die Abbildungen 21-23 berufen sich auf die Werte aus Tabelle 20. Es konnte 
dargestellt werden, dass ein Gradient von den basalen zu den apikalen 
Segmenten besteht. Dies wurde für die automatischen und manuellen 
Messverfahren, sowie in allen Gruppen ausgewertet.  
 
Die Farbskalierung der schematischen Darstellungen erlaubt einen schnellen 
und umfassenden Überblick über die maximalen Kontraktionsgeschwindigkeiten 
der untersuchten anatomischen Struktur. Die automatischen und manuellen 
































































Abbildungen 26: Die automatischen und manuellen Peak Velocity Werte in cm/s für die Atrien.  
 
Die Darstellungen 24-26 zeigten deutlich, dass rechtsventrikuär, linksventrikulär 
und atrial die manuell gemessenen Daten der Kontraktionsgeschwindigkeit für 
jedes Segment höher gemessen wurden als die automatischen Daten. 
Weiterhin wird durch die Farbskalierung der abfallende Gradient von den 
basalen zu den apikalen Segmenten hervorgehoben. Bei den Atrien zeigt sich 
ein abfallender Gradient von den AV-Klappennahen Arealen zu Vorhofseptum- 
nahen Segmenten. Die höchsten Werte lassen sich rechtsatrial messen.  
 
Peak Strain:  
In Tabelle 27 sind die Referenzwerte mit einfacher STABW für die longitudinale 
Strain im rechten und linken Ventrikel und der Atrien dargestellt. Der 
ventrikuläre Strain misst das myocardial shortening, dessen Messwerte ein 
negatives Vorzeichen aufweisen, hier zur Vereinfachung der Darstellbarkeit als 
Absolutwerte aufgeführt. Der atriale Strain ist positiv, da die Bewegungsrichtung 
durch gezielte Platzierung des „Center of contraction“, auf das Herzkreuz 
bezogen ist und somit die transversale bzw. radiale Gewebeverformung 
gemessen wird, was als myocardial thickening bezeichnet wird.  
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Die Datenerhebung erfolgte automatisch und manuell. Die Maßeinheit für Strain 
beträgt Prozent (%).  
 
Mean Peak Strain (%) Longitudinal  
  Laterale Wand Septale Wand 
  automatisch A1 A2 A3 A4 A5 A6 
  manuell M1 M2 M3 M4 M5 M6 
RV 
automatisch 25,5±11,1 22,3±11,3 19,7±10,5 17,8±11,0 18,2±11,1 22,9±12,7 
manuell 27,2±13,0 29,3±12,4 29,5±15,8 23,6±15,2 24,1±12,5 25,4±17,0 
LV 
automatisch 23,2±17,6 19,9±11,9 19,4±11,8 23,1±14,1 19,3±10,1 22,9±17,3 
manuell 24,5±17,2 28,0±15,2 23,5±14,0 26,1±14,2 25,3±14,3 21,3±12,9 
AT 
automatisch 31,3±20,7 22,5±18,8 13,6±12,2 12,9±16,5 19,4±18,1 26,7±21,3 
manuell 30,5±19,5 29,2±14,0 13,9±11,6 14,9±15,5 28,9±24,9 29,9±22,9 
 
Tabelle 27: Referenzwerte für die Peak Strain in der 2D Datenanalyse. 
 
Weltweit erstmalig konnten wir atriale Strain-Werte am fetalen Herzen mittels 
der VVI Speckle Tracking Methode quantifizieren.  
Die gemessenen Areale in den Atrien werden mit 1-6 bezeichnet (zusätzlich mit 
A für automatisch und M für manuell). Die Segmente von 1 bis 3 kennzeichnen 
die Messungen des rechten Atriums und die Segmente 4 bis 6 die des linken 
Atriums. Die Ziffern 1 und 6 bezeichnen die jeweiligen Bereiche, welche neben 
der AV-Klappenebene gelegen sind. Die Zahlen 2 und 5 benennen die 
medialen Areale des rechten bzw. linken Atriums und 3 und 4 bezeichnen die 
Segmente, welche aneinander angrenzen und am weitesten von der AV-
Klappenebene entfernt sind. (siehe auch in dem Kapitel Material und Methoden 
unter Punkt 1.5. Nomenklatur des fetalen Herzens).  
Die höchsten Strain-Werte der gesunden Feten wurden im Segment A1 der 
Atrien über die automatische Datenerhebung mit 31,3 % ± 20,7 und über die 
manuelle Datenerhebung mit 30,5 % ± 19,5 gemessen. Somit weist das 
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rechtsatriale AV-Klappen nahe Areal die höchste Gewebeverformung auf. 
Weitere hohe Werte bestimmten wir manuell im Segment M6 der Atrien mit  
29,9 % ± 22,9, welches dem AV-Klappen nahen Areal des linken Atriums 
entspricht. Die mittleren Anteile der Atrien zeigten bei M2 einen Strain-Wert von 
29,2 % ± 40,0 und bei M5 von 28,9 % ± 22,9.  
Die niedrigsten Strain-Werte wurden in den Atrien mit der automatischen 
Analyse gemessen. Das Segment A4 erreichte einen Wert von 12,9 ± 16,5 und 
A3 einen Wert von 13,6 ± 12,2.  
Annähernd hohe Strain Werte wie bei den Atrien, bestimmten wir in den 
manuellen Messungen des rechten Ventrikels:  
lateral medial -29,3 % ± 12,4 und lateral apikal -29,5 % ± 15,8. Die niedrigsten 
Werte des rechten Ventrikels berechneten wir automatisch im septal apikalen 
Segment mit -17,8 % ± 11,0.  
Bei dem linken Ventrikel wurde mittels der manuellen Messungen der höchste 
Strain im lateral medialen Segment mit einem Wert von -28,0 % ± 15,2 und 
mittels der automatischen Messung der niedrigste Strain im septal medialen 
Segment mit einem Wert von -19,3 % ± 10,1 gemessen.  
 
Zusammenfassend konnte aufgezeigt werden, dass die höchsten, sowie die 
niedrigsten Strain-Werte in den Atrien gemessen wurde. Nur für die Atrien 
konnte in den manuellen wie auch automatischen Messungen ein Gradient von 
den AV-Klappen nahen Segmenten, 1 und 6, zu den Segmenten 3 und 4, 
welche am weitesten von der AV-Klappenebene entfernt lagen, erhoben 
werden.  
Die Strain-Analyse zeigte, im Vergleich zu den Werten von Velocity und 
Displacement, eine inhomogene Verteilung der Werte. Es konnte allerdings 
aufgezeigt werden, dass die manuellen Messungen des rechten und linken 
Ventrikels die höchsten Werte im lateral medialen Segment aufwiesen, während 
in den automatischen Messungen das lateral basale Segment die höchsten 
Werte aufwies. Die atrialen Werte im Bereich A2 und M2 bzw. den mittlerem 




Die folgenden Abbildungen 28-30 dienen der schnellen Übersicht und zeigen 
farblich skaliert, die unterschiedlichen Werte in den automatischen und 
manuellen Messungen für Peak Strain an. Die Strain-Werte weisen per 
definitionem ein negatives Vorzeichen auf. In den schematischen 












Abbildung 28: Die automatischen und manuellen Peak Strain-Werte für das Shortening in 














Abbildung 29: Die automatischen und manuellen Peak Strain-Werte für das Shortening in 



















Abbildung 30: Die automatischen und manuellen Peak Strain-Werte für das Thickening in 
Prozent der Atrien.  
 
Die Peak Strain Daten zeigten in den manuellen Messungen höhere Werte als 
in den automatischen Messungen. Ausnahmen bildeten nur die Segmente A1 
des linken Ventrikels (lateral Basal) und A1 der Atrien der automatischen 
Datenerhebung. Nur bei den Atrien konnte intrasegmental ein Gradient mit 
abnehmenden Strain-Werten von den AV-Klappennahen Segmenten zu den 
Segmenten welche am weitesten von dieser entfernt lagen bzw. wo rechts- und 




Für die Werte des Peak Displacement sind nur die automatisierten 
Analysedaten aufgetragen, da Displacement mit dem Syngo Velocity Vector 
Imaging Softwareprogramm manuell nicht bestimmt werden kann. Die 
Datenerhebung war ansonsten äquivalent zu den Bestimmungen der 
Referenzwerte für Velocity und Strain. Die Maßeinheit von Displacement 





Mean Peak Displacement (mm) Longitudinal  
  Laterale Wand Septale Wand 
  automatisch A1 A2 A3 A4 A5 A6 
RV automatisch 1,9 ± 0,9 1,5 ± 0,9 1,0 ± 0,7 0,5 ± 0,4 0,9 ± 0,6 1,3 ± 0,7 
LV automatisch 1,4 ± 0,9 1,0 ± 0,6 0,6 ± 0,3 0,5 ± 0,4 1,0 ± 0,6 1,4 ± 0,7 
AT automatisch 1,4 ± 0,9 0,8 ± 0,7 0,4 ± 0,3 0,3 ± 0,4 0,5 ± 0,5 1,1 ± 0,9 
 
Tabelle 31: Referenzwerte für Peak Displacement in der 2D Datenanalyse. 
 
Die automatischen Berechnungen des Parameters Displacement zeigten einen 
Maximalwert im lateral basalen Segment des rechten Ventrikels mit 1,9 mm ± 
0,9. Der niedrigste Wert wurde im apikalen Segment der septalen Wand mit 0,3 
mm ± 0,4 gemessen. 
Unsere Studie konnte nachweisen, dass rechtsventrikulär, linksventrikulär und 
atrial die höchsten Displacement-Werte im lateral basalen Segment (A1) 
vorgefunden wurden. Die niedrigsten Werte wurden in allen Gruppen im septal 
apikalen Segment (A4) errechnet, wobei die lateral apikalen Segmente (A3) 
ebenfalls niedrig gemessen wurden. Zudem zeichnete sich in allen Gruppen 
und bei beiden Messverfahren eine Abnahme der Displacement-Werte von 
basal nach apikal ab bzw. bei den Atrien abfallende Werte von den AV-
Klappennahen Segmenten rechts- und linksatrial, zu den am weitesten von der 
AV-Klappe entfernt gelegenen Segmenten.   
 
Die Abbildungen 32-34 stellten die Höhe des Peak Displacement bezogen auf 
das Schwangerschaftsalter in Wochen dar. Auf der X-Achse ist das 
Schwangerschaftsalter in Wochen aufgetragen und auf der Y-Achse die 
maximalen Displacement-Werte in mm. Die links neben der Grafik aufgeführten 
Bezeichnungen (Segmente 1-6) benennen die gemessen Herzsegmente: 
Segment1= A1, Segment 2= A2, Segment 3= A3, Segment 4=A4, Segment 5= 














Abbildung 34: Peak Displacement der Atrien in mm. 
 
 
In Abbildung 32 ist das Peak Displacement, gemessen im rechten Ventrikel, 
bezogen auf das Schwangerschaftsalter in Wochen aufgeführt. Es zeigte sich, 
dass mit ansteigendem Schwangerschaftsalter die maximalen Displacement 
Werte im basalen und medialen Segment der lateralen Wand anstiegen. In den 
übrigen Segmenten ergab sich keine wesentliche Änderung der Werte. 
Im linken Ventrikel konnte, wie auch bei dem rechten Ventrikel, mit steigendem 
Schwangerschaftsalter ein Anstieg der Peak Displacement im lateral basalen 
Segment verzeichnet werden. Die beiden apikalen Segmente sowie septal 
medial zeigten einen dezenten Anstieg der Displacement-Werte. Ein Abfall der 
Werte in Bezug auf das Alter der Feten wurde lateral medial und septal basal 
gemessen. 
Anhand der Grafik 34 konnte dargestellt werden, dass das AV-Klappennahe 
Segment (A1) der Atrien einen sehr geringen Anstieg der Displacement-Werte 
aufweist, im Vergleich zu allen anderen Gruppen. Generell zeigte sich in allen 




Die Herzschemata 35-37 lieferten eine schnelle Übersicht über die 





































Abbildung 37: Automatische Datenerhebung der Peak Displacement in mm der Atrien. 
 
Beim Vergleich der Analyse des Peak Displacement mit denen der Peak 
Velocity Werte kamen wir zu folgenden Ergebnissen:  
Beide Parameter haben ihre Maximalwerte im basalen Segment der lateralen 
Wand und ihre Minimalwerte im apikalen Segment der septalen Herzwand. 
Generell zeigt sich bei der Peak Velocity wie auch bei dem Peak Displacement 
ein Gradient, welcher von basal nach apikal abfällt.   
Die Peak Strain-Werte haben in den automatischen Messungen ihren 
Maximalwert im basalen Segment der lateralen Herzwand (A1), mit Ausnahme 
der Atrien. In der manuellen Messmethode wurden die Maximalwerte im 
medialen Segment der lateralen Wand gemessen. Die niedrigsten Werte für 
Strain konnten nicht eindeutig einem Segment zugeordnet werden. In Bezug 






3. Normalkollektiv – Friedman und Wilcoxon Test 
Im ersten Schritt führten wir den Friedman Test durch, um eine Übersicht über 
die Unterschiede in den einzelnen Segmenten der verschiedenen Gruppen zu 
erlangen. Es stellte sich heraus, dass in den untersuchten anatomischen 
Strukturen, die Peak Werte für Velocity, Strain und Displacement signifikante 
Unterschiede innerhalb der einzelnen Segmente aufwiesen, außer für die 
automatischen und manuellen Peak Strain Messungen des linken Ventrikels.  
 
Zum Vergleich und zur Darstellung von Differenzen der einzelnen Segmente 
untereinander führten wir den nicht-parametrischen Wilcoxon Test für den 
rechten und linken Ventrikel sowie die Atrien durch. Bestimmt wurden die 
Parameter Velocity, Strain und Displacement der automatischen (auto), 
manuellen (man) und automatisch-manuellen (automan) Messungen. Die 
Abkürzungen beziehen sich auf die Nomenklatur im Kapitel Material und 
Methoden unter Punkt 1.5.  
In den meisten Segmenten des RV, LV und der Atrien wurden für alle 
Deforming Parameter signifikante intersegmentale Unterschiede gemessen. Zur 
Vereinfachung wurden deshalb die Ausnahmen unten aufgeführt. Zur 
Erläuterung der Nomenklatur siehe auch Kapitel Material und Methoden unter 
Punkt 1.5, Nomenklatur des fetalen Herzens. Kurzzusammenfassung für die 
Ventrikel: LB=Lateral basal= 1, LM= Lateral medial= 2, LA= Lateral apikal= 3, 
SA= Septal apikal= 4, SM= Septal medial=5, SB= Septal basal= 6. Für die 
Atrien: 1-3= rechter Vorhof, 4-6= linker Vorhof, 1 und 6= AV-Klappennah, 2 und 
5= mittlere Segmente, 3und 4= am weitesten von der AV-Klappenebene 











Für die Peak Velocity des rechten und linken Ventrikels zeigten die Vergleiche 
innerhalb der meisten Segmente signifikante Unterschiede für alle 
angewandten Messverfahren auf.  
Ausnahmen: 
 RV auto:  SB + LM, SM + LA,  
 RV man:  SB + LM, SA + LA 
 RV auto/man: LM + LM, LA + LA 
 
 LV auto:  SB + LB, SM + LM, SM + LA 
 LV man:  SB + LM, SM + LM, SA + LA 
 LV auto/man: LA + LA 
 
Bei den Atrien gab es bei den manuell bestimmten Daten fast ebenso viele 




 Atrial auto:  A1 + A6, S3 + S4 
 Atrial man:  M1 + M6, M2+ M6, M1 + M5, M2 + M5, M3 + M5,  
  M1+M2, M3 + M4 
 Atrial auto/man:  A3 + M3, A5 + M5, A6 + M6 
 
Peak Strain:  
Die automatischen und manuellen Messdaten zeigen in allen Segmenten des 
rechten und linken Ventrikels kaum signifikante Unterschiede auf. 
 RV auto:  LB + SB, LM + LA, SB + LM, SA + LA, SM + LA,  
 SB + LA, SM + SA 
 RV man:  LM + LB, LA + LB, SA + LB, SM + LB, SB + LB,  
 LA + LM, SA + LM, SB + LM, SB + LA, SM + SA,  




 LV auto:  LB + LM, LB + LA, LB + SA, LB + SM, LB + SB,  
 LM + LA, LM + SA, LM + SM, LM + SB, LA + SA,  
 LA + SM, LA + SB, SA + SB, SM + SB 
 LV man:  LB + LM, LB + LA, LB + SA, LB + SM, LB + SB,  
 LM + LA, LM + SA, LM + SM, LA + SA, LA + SM,  
 LA + SB, SA + SM, SA + SB 
 
Die Vergleichsmessung automatisch-manuell zeigte für fast alle Segmente des 
RV und des LV signifikante Unterschiede, bis auf: 
 RV auto/man: SB + LB 
 LV auto/man: LB + LB, SM + SM 
 
Im Gegensatz dazu zeigte sich bei den Atrien nur ein signifikanter Unterschied 
in den septal medialen (SM) Segmenten.  
 
Die Peak Strain-Werte der Atrien zeigten bis auf einige wenige Ausnahmen 
signifikante Unterschiede auf.  
Ausnahmen:  
 Atrial auto:  LB + SB, LM + SM, LM + SB, LA + SA, SM + LA 
 Atrial man:  LB + LM, LB + SM, LB +SB, LM + SM, LM + SB,  
 LA + SA, SM + SB  
 
Peak Displacement: 
Die Displacement-Werte wurden ausschließlich automatisch gemessen. 
Rechtsventrikulär, linksventrikulär und atrial zeigten sich in fast allen 
Segmenten signifikante Unterschiede, außer in den unten aufgeführten. 
Ausnahmen: 
 RV auto:  LM + SB, LA + SM 
 LV auto:  LB + SB, LM + SM, LA + SA 




4. Intra- und Interobserver Variabilität  
4.1. Spearman Korrelationskoeffizient (SCC) - Interobserver 
Der Korrelationskoeffizient nach Spearman zeigte für das lateral mediale sowie 
für das septal mediale Segment in den automatischen Messdaten, die größte 
Übereinstimmung (höchste Korrelation). Der SCC im lateral medialen Segment 
betrug 0,636 mit einem P-Wert von 0,048 und im septal medialen Segment 
0,736 mit einem P-Wert von 0,015. Eine ebenfalls gute Korrelation erzielte das 
septale basale Segment der manuellen Messung mit 0,529 und P= 0,116.  
Die Peak Displacement-Werte zeigten, wie die Peak Velocity Werte, im 
medialen Segment an der lateralen Wand eine hohe Korrelation von SCC= 
0,648 und  
P= 0,043. Des Weiteren konnte eine hohe Übereinstimmung in den lateral 
apikalen und septal basalen Segmenten gefunden werden.  
Die Ergebnisse von Peak Strain zeigten keine gute Korrelation. 
Somit zeigte sich die Tendenz, dass die Velocity-Werte nach dem Spearman 
Korrelationskoeffizienten am besten reproduzierbar waren. Die Displacement-





4.2. Intra-Class-Korrelationskoeffizient (ICC) – Interobserver Die 
Interpretation der Werte erfolgte durch den к Koeffizienten nach Cohen. Der 
Vorteil des κ Koeffizienten ist, dass er nicht nur die prozentuale 
Übereinstimmung beider Observer berücksichtigt, sondern auch den 
prozentualen Anteil einer zufälligen Übereinstimmung. In der Datenanalyse des 
Intra-Class-Korrelationskoeffizienten beschränkten wir uns auf die Darstellung 
des rechten Ventrikels. Dies erfolgte für die Intra-, wie auch die Interobserver 




Der к Koeffizient wird wie folgt eingeteilt:  
< 0,20  sehr schwache  
0,21 – 0,40 geringe 
0,41 – 0,60 mittelmäßige 
0,61 – 0,80 gute 




Anhand der nachfolgenden Tabelle 38 zeigt sich für die Interobserver 
Variabilität eine geringe Korrelation der Peak Strain Werte. Die Werte für 
Displacement zeigen die besten Korrelationen. Der Parameter Velocity weist 
ebenfalls eine gute Darstellbarkeit auf. Dies bedeutet, dass die Parameter 












VPeak SPeak DPeak 
A1 
ICC 0,505 -0,033 0,612 
P-Wert 0,817 0,993 0,675 
A2 
ICC 0,46 -0,176 0,707 
P-Wert 0,857 0,998 0,484 
A3 
ICC 0,576 0,252 0,729 
P-Wert 0,73 0,958 0,431 
A4 
ICC 0,227 0,651 0,288 
P-Wert 0,964 0,604 0,948 
A5 
ICC 0,868 0,073 0,607 
P-Wert 0,021 0,987 0,682 
A6 
ICC 0,539 -0,112 0,529 
P-Wert 0,779 0,996 0,790 
M1 
ICC 0,091 -0,028  
P-Wert 0,985 0,993  
M2 
ICC 0,411 0,597  
P-Wert 0,892 0,699  
M3 
ICC 0,244 0,506  
P-Wert 0,96 0,815  
M4 
ICC 0,137 0,339  
P-Wert 0,98 0,929  
M5 
ICC 0,461 -0,096  
P-Wert 0,856 0,996  
M6 
ICC 0,409 -0,395  
P-Wert 0,893 1,000  
 




4.3. Intra-Class-Korrelationskoeffizient (ICC) – Intraobserver 
Intra-Class-
Correlation 
VPeak SPeak DPeak 
A1 
ICC 0,369 0,206 0,844 
P-Wert 0,994 0,970 0,133 
A2 
ICC 0,646 0,274 0,902 
P-Wert 0,701 0,954 0,034 
A3 
ICC 0,839 0,357 0,746 
P-Wert 0,031 0,924 0,382 
A4 
ICC -0,087 0,550 0,094 
P-Wert 1,000 0,767 0,985 
A5 
ICC 0,300 0,455 0,455 
P-Wert 0,998 0,864 0,864 
A6 
ICC 0,502 0,221 0,536 
P-Wert 0,953 0,967 0,784 
M1 
ICC 0,642 -0,049  
P-Wert 0,715 0,995  
M2 
ICC 0,544 0,638  
P-Wert 0,915 0,627  
M3 
ICC 0,391 0,420  
P-Wert 0,992 0,889  
M4 
ICC 0,013 0,304  
P-Wert 1,000 0,944  
M5 
ICC 0,236 0,529  
P-Wert 0,999 0,792  
M6 
ICC 0,635 0,177  
P-Wert 0,736 0,975  
 
Tabelle 39: Intraclass-Korrelationkoeffizient der Intraobserver Variabiltät. 
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Die Analyse der Intraobserver Untersuchung zeigte deutlich bessere 
Korrelationen aller Parameter im Vergleich zu den Interobserver Messungen. 
Es stellte sich heraus, dass die Peak Werte für Velocity und Displacement 
höhere Korrelationen aufwiesen und somit reproduzierbarer sind. Es konnten 
besonders hohe Korrelationen im lateral apikalen Segment (Segment 3) des 
Parameters Peak Velocity gefunden werden, sowie im basalen und medialen 
Segment (Segment 1 und 2) der lateralen Wand des Parameters Peak 
Displacement. 
Grundsätzlich konnten wir darstellen, dass die Peak Werte der Intraobserver 
Untersuchung höher miteinander korrelieren als die Werte der Interobserver 
Untersuchung. Die automatische Berechnung zeigte höhere Korrelationen auf.  
 
4.4. Bland-Altman Verfahren – Interobserver 
4.4.1. Interobserver - Velocity 
Die nachfolgenden Grafiken 40-51 stellen das Verfahren von Bland-Altman dar. 
Aufgeführt sind die Mittelwerte der automatischen Messungen (A1-A6) und der 
manuellen Messungen (M1-M6) der Peak-Werte des Parameters Tissue 
Velocity (in cm/s) und deren zweifache Standardabweichung. Für die Inter- und 


























































Grafiken 40-51: Bland-Altmann Verfahren des Parameters Peak Tissue Velocity (Interobserver).  
 
Es konnte aufgezeigt werden, dass es in der automatischen Messung der 
basalen und medialen Segmente (A1 und A2) der lateralen Wand zu einer 
größeren Abweichung der Werte vom Median kommt, als dies für die anderen 
Segmente der automatischen Messung der Fall war. Dieselbe Beobachtung 
machten wir für das manuelle Messverfahren. Dort war in den basalen und 
medialen Segmenten (M1 und M2) der lateralen Wand auch eine größere 
Streubreite um den Mittelwert zu verzeichnen, sowie zusätzlich noch im lateral 
apikalen Segment (M3). Es gab einen Ausreißer im septal medialen Segment 




4.4.2. Interobserver - Strain 
Die Grafiken 52-63 stellen die Interobserver Untersuchung des Parameters 
Strain anhand des Bland-Altman-Verfahrens dar. Aufgeführt sind die Mittelwerte 
der automatischen Messungen (A1-A6) und der manuellen Messungen  








































































In den automatischen Messungen zeigte sich eine größere Abweichung der 
Strain-Werte vom Median, vor allem in den Segmenten A1 und A4. Dabei 
entspricht A1 dem lateral basalen Segment des rechten Ventrikels und A4 dem 
apikalen Segment des rechtsventrikulären Septums. Die manuellen Messungen 
wiesen eine bessere Reproduzierbarkeit zwischen den zwei Observern auf. 
Insbesondere das mediale Segment der septalen Wand (M5) zeigte eine sehr 
gute Darstellbarkeit. Zusammenfassend konnten wir feststellen, dass für beide 
Messverfahren eine moderate Darstellbarkeit des Parameters Strain herrscht.  
 
4.4.3. Interobserver - Displacement 
In den Grafiken 64-69 wird die Interobserver Untersuchung des Parameters 
Displacement (in mm) anhand des Bland-Altman-Verfahrens dargestellt. Die 
Mittelwerte der automatischen Messungen sind mit A1-A6 gekennzeichnet. Eine 













































Grafiken 64-69: Bland-Altmann Verfahren des Parameters Peak Displacement (Interobserver).  
 
Die Interobserver Untersuchung des Parameters Peak Displacement zeigt eine 
insgesamt zufrieden stellende Darstellbarkeit. Größere Abweichungen vom 
Median fanden sich in A1 und A2 beziehungsweise dem basalen und medialen 




4.5. Bland-Altman Verfahren – Intraobserver 
4.5.1. Intraobserver - Velocity 
Die nachfolgenden Grafiken 70-81 führen die Mittelwerte der automatischen 
Messungen (A1-A6) und der manuellen Messungen (M1-M6) der Peak-Werte 
des Parameters Tissue Velocity (in cm/s) und deren zweifache 




































































Grafiken 70-81: Bland-Altmann Verfahren des Parameters Peak Velocity (Intraobserver).  
 
Die Peak Velocity-Werte zeigten im Vergleich zu den anderen gemessenen 
Parametern die beste und zuverlässigste Reproduktion. Die Intraobserver 
Untersuchung erbrachte bessere Ergebnisse der Darstellbarkeit als die 
Interobserver Untersuchung. In der automatischen Messung wurde eine 
größere Abweichung der Velocity-Werte vom Median in den Segmenten A1 und 
A5, in den manuellen Messungen ebenfalls das M1, welches äquivalent zu A1 
ist, gemessen. Dabei entspricht A1 oder M1 dem lateral basalen Segment des 
rechten Ventrikels und A5 dem medialen Segment des rechtsventrikulären 
Septums. Zusammenfassend konnten wir feststellen, dass für beide 
Messverfahren eine Darstellbarkeit und Reproduzierbarkeit des Parameters 
Velocity gegeben ist.  
 
4.5.2. Intraobserver - Strain 
In den folgenden Grafiken 82-93 sind die Intraobserver Vergleiche des 
Parameters Strain dargestellt. Aufgeführt sind die Mittelwerte der 
automatischen Messungen (A1-A6) und der manuellen Messungen (M1-M6) 















































































In den automatischen Messungen der Intraobserver Untersuchung wurde eine 
gute Übereinstimmung der Strain-Werte erreicht. Es zeigten sich in den 
manuellen Messungen eine größere Abweichung der Strain-Werte vom Median. 
Dort wurden die größten Differenzen in den Segmenten M1 und M6 gefunden. 
M1 und M6 entsprechen den basalen Segmenten des hier berechneten rechten 
Ventrikels, einmal dem basalen Anteil der äußeren, lateralen (M1) und einmal 
der septalen Herzwand (M6).  
 
4.5.3. Intraobserver - Displacement 
In den Grafiken 94-99 wird die Intraobserver Untersuchung des Parameters 
Displacement (in mm) anhand des Bland-Altman-Verfahrens dargestellt. Die 
Mittelwerte der automatischen Messungen sind mit A1-A6 gekennzeichnet. Eine 
















































Grafiken 94-99: Bland-Altmann Verfahren des Parameters Peak Displacement (Intraobserver).  
 
Die Intraobserver Untersuchung des Parameters Peak Displacement zeigt eine 
vergleichsweise mäßige Darstellbarkeit und Reproduzierbarkeit. Größere 
Abweichungen vom Median fanden sich in A1, A3, A5 und A6 beziehungsweise 
den basalen Segmenten beider Herzwände (A1 und A6), sowie dem medialen 




4.6. Prozentuale Abweichung 
4.6.1. Interobserver 
In den nachfolgenden Tabellen 100-102 sind die Mittelwerte der prozentualen 
Abweichung der Parameter Peak Velocity, Strain und Displacement für den 
rechten Ventrikel dargestellt. Die Angaben sind in Prozent aufgeführt.  
 
MW der prozentualen Abweichung - Interobserver 
(in %) VPeak SPeak DPeak 
A1 29,95 36,77 23,42 
M1 30,55 38,66   
A2 32,01 30,41 24,50 
M2 31,47 31,21   
A3 46,18 39,66 39,42 
M3 48,40 38,86   
A4 39,55 32,93 37,86 
M4 42,87 36,77   
A5 20,52 38,41 35,16 
M5 25,59 37,68   
A6 25,57 24,70 24,21 
M6 24,48 35,11   
 
Tabelle 100: MW der prozentualen Abweichung in % für die Untersuchung der Interobserver 










Die Tabelle 101 führt die Mittelwerte der prozentualen Abweichung der 
Parameter Peak Velocity, Strain und Displacement für den rechten Ventrikel 
auf. Die Angaben sind in Prozent aufgeführt.  
 
MW der prozentualen Abweichung - Intraobserver 
(in %) VPeak SPeak DPeak 
A1 29,22 35,53 24,28 
M1 27,43 53,47   
A2 19,03 29,75 19,31 
M2 17,19 29,92   
A3 38,43 35,81 30,56 
M3 41,82 38,17   
A4 47,85 33,47 47,84 
M4 40,50 26,30   
A5 33,25 25,58 40,46 
M5 33,07 25,37   
A6 24,92 27,95 26,86 
M6 24,59 33,86   
 
Tabelle 101: MW der prozentualen Abweichung in % für die Untersuchung der Intrrobserver 







1. Diskussion  
Untersuchungen am Herzen mit neuen Speckle Tracking Verfahren, und 
speziell mit dem VVI-Algorithmus sind derzeit noch vergleichsweise selten. Es 
herrscht eine noch eingeschränkte Erfahrung sowohl im Tierversuch, als auch 
in der Erwachsenen- und Kinderkardiologie. Speziell fehlt es an Erfahrung im 
Einsatz am fetalen Herzen. Nach unserem heutigen Kenntnisstand ist dies die 
erste wissenschaftliche Arbeit weltweit die Videoloops mit hoher Framerate am 
fetalen Herzen untersucht. Auch die Beurteilung der B-Bild- und Tracking-
Qualität in Bezug auf die Deforming Imaging Parameter ist bislang in diesem 
Setting nicht beschrieben. Neben der Prüfung und Evaluation der VVI-Technik 
am fetalen Herzen, soll diese Studie Normwerte der gängigen Deforming 
Imaging Parameter erheben. Zusätzlich beschäftigte uns die Frage, ob 
Bildqualität und die Bildfrequenzrate Einfluss auf die Tracking-Qualität und 
letztlich auf die Datenqualität nehmen.  
In der Pränatalmedizin kommt der Kenntnis über die Funktion des fetalen 
Herzens eine essentielle Bedeutung zu. Schwierige 
Untersuchungsbedingungen, wie das noch sehr kleine Herz, die Komplexität 
der Herzanatomie, sowie die wenig erforschte Physiologie fetaler Herzen stellen 
eine besondere Herausforderung dar. Die früheren Untersuchungen des fetalen 
Herzens basierten im Wesentlichen auf der Beurteilung morphologischer 
Kriterien. In den letzten Jahren wurden neue Methoden wie der Gewebedoppler 
(TDI= Tissue Doppler Imaging) und das Speckle Tracking (ST) entwickelt um 
die Funktion fetaler Herzen intrauterin untersuchen zu können. Der 
Gewebedoppler ist, im Gegensatz zum Speckle Tracking Verfahren, bereits 
einige Jahren an Feten getestet worden. [48, 73, 99]. Die größte Limitation des TDI 
im Gegensatz zum ST liegt in seiner Winkelabhängigkeit. Fetale 
Kindsbewegungen und die wechselnde Lage in utero führen zu schlecht 
standardisierbaren Einschallwinkeln bezüglich der Herzachse beziehungsweise 
zwischen dem Ultraschallstrahl und dem zu untersuchenden Herzsegment. Das 
zweidimensionale ST basiert nicht auf dem Dopplerprinzip und umgeht das 
Problem der Winkelabhängigkeit. Die Methode des ST erlaubt ebenfalls die 
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Berechnung und Beurteilung der sich etablierenden Funktionsparameter 
Velocity, Strain und Displacement, welche die Bewegung und Deformation des 
Herzmuskels beschreiben. ST wurde mit dem TDI, dem MRT und der 
Sonomikrometrie verglichen und validiert. [6, 17, 42, 55, 64]. Die Ergebnisse dieser 
Studien zeigten einheitlich eine gute Korrelation mit denen des ST. [38]. (Siehe 
auch unter Kapitel Einleitung, Punkt 7. Validierung durch 
Goldstandardmethoden.) 
 
1. Patientenkollektiv  
Zur Gewinnung von validen Referenzwerten, wurden, wie unter Punkt 4.3. im 
Kapitel Material und Methoden erwähnt, 40 unauffällige Feten aus der Gruppe 1 
ausgewählt. Die insgesamt noch geringe Fallzahl und deren inhomogene 
Verteilung könnten bezüglich der Aufstellung von Referenzwerten limitierend 
auf die Aussagekraft sein. In unserer Studie wurde das Gestationsalter als 
mögliche Einflussquelle nicht berücksichtigt. Neuere VVI Studien von Younoszi 
et al. konnten für den Parameter Strain keine signifikante Korrelation mit dem 
Schwangerschaftsalter feststellen. [111]. Andere zeigten einen Anstieg der 
longitudinalen systolischen Peak Velocities in allen Myokardsegmenten mit 
fortschreitendem Gestationsalter. [4, 74, 92, 98, 111]. Die Forschungsgruppe von 
Peng et al., welche Referenzwerte für Velocity und Strain an 151 gesunden 
chinesischen Feten mit dem Velocity Vector Imaging aufstellte, beschäftigte 
sich ebenfalls mit dem Zusammenhang des Gestationsalters auf die Höhe der 
Deforming Parameter. [72]. Sie untersuchten die linksventrikuläre freie Wand und 
das interventrikulare Septum (Unterteilung als Sechs-Segment-Modell wie in 
unserer Studie) und kamen zu dem Ergebnis, dass im zweiten und dritten 
Trimenon die myokardialen Kontraktionsgeschwindigkeiten mit dem 
Gestationsalter in allen Segmenten anstiegen. Währenddessen zeigte der 
Parameter Strain stabile Werte über die Dauer der Schwangerschaft. Es ist 





2. Bildqualität (BQ) und Bildfrequenzrate (Framerate=FR) 
Es zeigte sich, unabhängig von der untersuchten anatomischen Struktur, dass 
die Bildqualität in den meisten Videoloops mit sehr gut und gut bis befriedigend 
beurteilt wurde.  
Von 53 bearbeiteten Fällen wurde in jeder Gruppe nur ein B-Bild als 
ungenügend eingestuft. Bei dem getesteten Kollektiv erzielte der linke Ventrikel 
mit geringem Vorsprung vor dem rechten Ventrikel und den Atrien, die beste 
Beurteilung der BQ. Die Beurteilung der Atrien zeigte einen höheren Anteil der 
Benotung befriedigend. Wie in der Einleitung der Diskussion bereits 
beschrieben, können die Lage des fetalen Herzens in utero, die fetalen 
Bewegungen, der Körperumfang der Mutter und die Schallebene die 
Untersuchung des fetalen Herzens schwierig gestalten. Insbesondere die 
Beurteilung der Atrien, da sie sehr dünnwandige und filigrane myokardiale 
Strukturen darstellen.  
Eine gute B-Bildqualität ist essentiell wichtig für die Beurteilung der 
topographischen Anatomie, sowie dem Tracen der zu untersuchenden Struktur 
und stellt die Basis für das korrekte Arbeiten der Speckle Tracking Algorithmen 
dar. Ein exaktes Tracen entlang der Endokardgrenze bildet die 
Grundvoraussetzung für gute Tracking- Ergebnisse, welche wiederum 
unabdinglich sind, zur Erfassung valider Daten. Um eine gute BQ zu erreichen 
ist eine hohe räumliche Auflösung notwendig. Die BQ ist verantwortlich für die 
Kontrastdarstellung der einzelnen Bildpixelpunkte. [7]. Gleichzeitig muss eine 
hohe zeitliche Auflösung gewährleistet werden, zur Erfassung von schnellen 
und kurzweiligen Ereignissen des Herzzyklus. Hierauf wird noch expliziter unter 
Punkt 4, Limitationen eingegangen. Eine hohe zeitliche Auflösung bildet den 
technischen Grundbaustein für die Untersuchung fetaler Herzen, da die fetale 
Herzfrequenz höher ist als die der Erwachsenen. Zu Beginn der 
Schwangerschaft weisen die Feten eine Herzfrequenz von 180 bpm (beats per 
minute) auf, welche sich im zweiten Trimenon auf Werte zwischen 120 und 160 




Um die Messung unter einer bestmöglichen zeitlichen Auflösung durchzuführen, 
wählten wir erstmalig eine möglichst hohe FR zwischen 100 und 200 fps. Die 
durchschnittliche FR unserer Untersuchungen lag bei 153,47 fps ± 34,85 und 
übersteigt die bislang publizierten Framerate-Angaben erheblich. Im Bereich 
der Erwachsenenkardiologie operiert man heutzutage im Bereich von ca. 30 -70 
fps [6, 17].  
Die unten dargestellte Abbildung macht deutlich, dass erst bei einer adäquat 
hohen FR eine ausreichende zeitliche Auflösung gewährleistet wird. Bei einer 
niedrigeren FR könnte es zu einer Nivellierung von Kurvenmaxima kommen 
oder sogar zum Verschwinden von kurzweiligen temporären Ereignissen. Die 
FR wird als vertikale, orange Linien, die optimale zeitliche Auflösung als blaue 





Abbildung 1: Auswirkung der FR auf die Kurvenverläufe. Vertikale orange Linien: FR (Zeitpunkt 
der Erfassung von Messwerten); blaue Kurve: korrekte Darstellung des Kurvenverlaufs; 
gestrichelte orange Kurve: Nivellierung des Kurvenverlaufs. 
 
Friedberg et al. untersuchte ein Kollektiv von 22 Kindern mit systolischer 
Dysfunktion sekundär erworben durch Kardiomyopathie, und eine 
Kontrollgruppe von 25 gesunden Kindern. [29]. Er fand heraus, dass bei einer FR 
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zwischen 30 und 90 Hz, die digitale Speicherung der Bilder zu einer Reduktion 
der effektiven FR auf 30 Hz pro 33 ms führt. 
Bezogen auf diese Ergebnisse konnten wir feststellen, dass bei einer adulten 
HF von 80 bpm, alle 750 ms ein neuer Herzzyklus beginnt. Bei einem Intervall 
von 33 ms zwischen einem Frame und dem Nächsten, konnten 22 Bilder 
abgetastet werden.  







Bei einer fetalen Herzfrequenz von 140 bpm, beginnt alle 428 ms ein neuer 
Herzzyklus. Wird das Intervall zwischen zwei Frames (=frame to frame; FtF [ms] 
nicht erhöht, sondern bleibt bei 33 ms bestehen, so werden nur noch 12 Bilder 
abgetastet. Erhöht man die Frequenz der Intervalle, können mehr Bilder 
untersucht werden. Wird bei einer fetalen Herzfrequenz von 140 bpm die 
Intervall-Frequenz auf 10 ms gesteigert, so können 42 Frames abgetastet 
werden, was die Genauigkeit der Daten steigert. Bei einer weiteren Erhöhung 
auf 5 ms, wie es bei der Methode des Hochfrequenz Speckle-Tracking der Fall 
ist, können sogar 84 Frames abgetastet werden. Die Genauigkeit der 




Zusammengefasst werden kann, dass bei der Untersuchung des fetalen 
Herzens mittels ST, eine Balance zwischen einer ausreichend hohen 
räumlichen und zeitlichen Auflösung gewährleistet sein muss. Im Vergleich zum 
adulten Herzen ist die Herzfrequenz höher, die Abfolge der Herzzyklen 
schneller und folglich muss die Computerleistung gesteigert werden, um eine 
äquivalente Datenmenge abtasten beziehungsweise durchsuchen zu können. 
Hierzu ist die Steigerung der Bildfrequenzrate unerlässlich. Es bleibt allerdings 
die Frage, inwieweit die Reduktion von z.B. Compounding Techniken bzw. der 
Bildqualität, um eine hohe Bildwiederholungsrate zu erreichen, die 
Verfolgbarkeit der Speckle und damit die Qualität des ST beeinflusst. Und wo 
die beste Balance zwischen Bildqualität und Framerate am fetalen Herzen zu 
erwarten ist. Diese Frage bleibt derzeit noch unbeantwortet, auch weil jeder 
Hersteller von Speckle Tracking Algorithmen, die genaue Arbeitsweise seiner 




Die Abbildung 2 erlaubt einen umfassenden Überblick über den 









3. Tracking-Qualität (TQ) und Bildfrequenzrate (FR) 
In unserer Studie konnten wir darstellen, dass eine Abhängigkeit der TQ von 
der BQ besteht, denn die BQ ist verantwortlich für die Kontrastdarstellung der 
Bildpixel, welche in aufeinander folgenden Bildern aufgesucht und abgetastet 
werden. Wir konnten nachweisen, dass kein evidentes Abhängigkeitsverhältnis 
zwischen der Bildfrequenzrate und der Tracking-Qualität besteht. Dies deutet 
daraufhin, dass der Verlust in der Bildqualität durch Reduktion des z. B. 
Compounding nur einen untergeordneten Effekt auf die Verfolgbarkeit der 
Specklemuster hat. Marwick et al. untersuchten in ihrer Multicenterstudie mittels 
des ST Verfahrens die segmentale Variabilität des Deforming Parameters 
Strain am linken Ventrikel. Sie stellten Normwerte anhand eines gesunden 250 
großen Gesamtkollektivs auf, und verwendeten zur Objektivierung ihrer 
Methodik eine Beurteilung der Tracking Qualität von 1.0 = exzellentes Tracking 
bis 3.0 = schlechtes Tracking, ähnlich unserer Studie. Es zeigte sich, dass die 
2D Strain Bestimmung mittels ST reproduzierbar und durchführbar ist, jedoch in 
der klinischen Anwendung einige wichtige Vorbehalte aufweist. Die Tracking 
Qualität wurde zu 79% mit der Note 1-2 bewertet. Marwick et al. nahmen an, 
dass die errechneten Referenzwerte ihrer Studie ausschließlich auf die 
konventionelle Segmentation des linken Ventrikels zu beziehen wären. [59]. Des 
Weiteren diskutierte die Forschungsgruppe über vorausgegangene, 
vergleichbare Daten welche darauf hinweisen, dass unterschiedliche Methoden 
zu erheblichen Unterschieden innerhalb der Strain Werten führen könnte. Mit 
verschiedenen Techniken wurden in vorausgegangenen Publikationen eine 
Variation der Strain Werte zwischen -16 und -19% errechnet. [26, 49, 87]. In der ST 
Studie von Marvick et al. betrug die intersegmentale Differenz des Strain 
Wertes 1-2%, was sehr gering erscheint: Allerdings repräsentiert diese 
Variation 10-20% des normalen Strain, was klinisch relevant sein könnte. Diese 
Erkenntnis lässt darauf schließen, dass die Aussagekraft eines einzelnen cutoff-
Wertes schwierig zu rechtfertigen ist und segmentale cutoff-Werte 
angemessener und präziser wären. [59]. Die klinische Anwendbarkeit ist 
abhängig von Bildqualitätsfaktoren wie beispielsweise Artefakten oder 
Schallabschwächung. Es ist ebenso möglich, dass eine übermäßig groß 
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gewählte Region of interest (ROI) (z. Bsp. eine ROI unter Einbeziehung des 
Perikards) einen nachteiligen Effekt auf die TQ haben könnte oder eine 
insuffizient kleine ROI die Schwankungsbreite der Strain Werte erhöht und 
somit die Reproduzierbarkeit einschränkt. [59].  
 
4. Limitationen des ST  
Wie unter Punkt 2. und 3. dieses Kapitels beschrieben, sollte die FR nicht zu 
hoch und nicht zu niedrig gewählt werden. Wir konnten feststellen, dass bei 
einer hohen zeitlichen Auflösung mit einer FR von 100-200 ms, die regelmäßige 
Darstellung der E- und A- Welle in der Velocity-Ableitung nicht gelingt. (Siehe 
Abbildung 1 unter Punkt 2). Auch die schnellen isovolumetrischen Kontraktions- 
(IVC) und Relaxationszeiten (IVR) konnten mit der vorliegenden Technik nicht 
erfaßt werden. Dies ist bemerkenswert, da unserer Erfahrung nach sowohl E- 
und A-Welle, als auch IVC und IVR mit TDI-Technik ab einer Framerate von > 
100 regelmäßig erfaßbar sind. Es stellt sich die Frage, welchen Limitationen der 
VVI-Algorhithmus unterliegt, dass trotz guter temporaler Daten die schnellen 
Bewegungen nicht erfasst werden können? [72]. 
 
Unabhängig von den schnellen Bewegungsphasen im Herzzyklus, spielen die 
Peak-Werte von Velocity, Strain und Displacement eine Rolle bei der 
funktionellen Analyse. Auch für diese Werte wird ein Smoothing in 
Abhängigkeit von der temporalen Auflösung zu erwarten sein. 
Smoothing bezeichnet eine Glättung der Kurven. Die wahre Höhe der Werte 
wird nicht mehr widergespiegelt werden können. Wir konnten nicht eruieren, ab 
welcher Höhe der FR Smoothing auftritt und inwieweit Smoothing tatsächlich 
die Daten beeinflusst. Unklar bleibt auch, ob Smoothing beispielsweise bei 
einer FR < 100 vollständig vermieden werden könnte, oder ob die Darstellung 
der IVC und IVR ohne Nivellierung der Kurvenmaxima und Verfälschung der 
Datenhöhe möglich wäre. Ist bei einer FR mit einer sehr guten zeitlichen 
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Auflösung von 200 ms, die räumliche Auflösung hoch genug? Werden die 
Speckle ausreichend dargestellt? Es könnte sein, dass durch die sehr hohe 
zeitliche Auflösung die schnellen Pixel-Bewegungen nicht erfasst werden 
können beziehungsweise von dem Suchalgorithmus der Software nicht mehr 
abgetastet werden können.  
Ein zukünftiger Forschungsansatz könnte sein, unter veränderten technischen 
Einstellungen, mehrere Videoloops unterschiedlich hoher FR jeweils eines 
Herzens aufzunehmen und zu untersuchen. In unserer Studie setzten wir das 
„spacial compounding“ auf 0. Ein Hochregulieren der räumlichen Auflösung 
würde zu einer Verbesserung der Bilddarstellung führen, was aber gleichzeitig 
zu einer Reduktion der FR auf Werte von 20 – 15 ms führt. Aufgrund der relativ 
hohen fetalen Herzfrequenz im Vergleich zur adulten Herzfrequenz wäre in 
diesem Falle die Bildfrequenzrate zu niedrig um alle zeitlichen Events des 
Herzzyklus realitätsgetreu darzustellen. Die Frage, welche untere Grenze BQ 
und FR aufweisen können und welche technischen Einstellungen zu einer 
optimalen Balance zwischen maximaler BQ und maximaler FR führen, lässt 
sich abschließend mit unserer Studie leider nicht beantworten. Ist eine 
möglichst hohe BQ und eine FR von/bis 100 fps effizienter als eine maximale 
zeitliche Auflösung von beispielsweise 200 fps auf Kosten der BQ? 
 
Zukünftige Forschungsarbeiten müssten sich mit diesem Problem ausgiebig 
befassen. Das Tracking ist derzeit subjektiv. Es wird ein Qualitätsfaktor (der in 
der Einleitung erwähnte Koeffizient к) von Seiten der Softwarehersteller 
benötigt, der eine objektive Beurteilung zulässt. Die Erkenntnis, wie viele 
Speckle tatsächlich in den jeweiligen Myokardsegmenten untersucht werden, ist 
von erheblicher Bedeutung für die Evaluation gesunder Herzen, wie auch 
solcher mit pathologischem Korrelat.  
 
Das Syngo Velocity Vector Imaging basiert auf der Methode des Borderline-
Tracking. Die Daten werden entlang des Endokards in longitudinaler Richtung 
gemessen. Die Software ermöglicht es den radialen Strain zu messen, 
allerdings stellt sich die Frage, ob die radialen Strain-Werte eine valide 
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Aussagekraft besitzen, da das initiale Tracen und Tracking in longitudinaler 
Richtung erfolgt. Es würde anstelle der longitudinalen Verkürzung, die 
transversale Verdickung des Herzmuskels gemessen werden. Weiter bleibt zu 
erwähnen, dass zur erweiterten Beurteilung der Performance des fetalen 
Herzens eine dreidimensionale Erfassung der Herzbewegungen die 
Komplexität der fetalen Physiologie besser widerspiegeln würde. ST misst in 
der apikalen Darstellung des Herzens die zweidimensionale Bewegung in 
transversaler und longitudinaler Richtung. Das Fehlen der dritten Dimension 
stellt eine Limitation dar, da die zirkumferentielle Bewegungsrichtung nicht 
erfasst wird. Unter dem Kompromiss, das die räumliche und zeitliche Auflösung 
verringert ist, kann 3D Strain mit der Magnetresonanztomographie (MRT) 
gemessen werden. Der Einsatz des MRT ist jedoch aufgrund geringer 
Verfügbarkeit, hohen Kosten und großem Zeitaufwand eingeschränkt. Darüber 
hinaus ist das MRT absehbar nicht zur Bestimmung der Performance des 
fetalen Herzens geeignet, was bedeutet, dass eine quantitative 
Funktionsanalyse des fetalen Herzens mittels des MRT derzeit nicht möglich ist. 
[19, 73, 92, 99]. Die Untersuchung von dreidimensionalen Strain-Daten mittels ST ist 
derzeit bereits möglich und lässt auf neue, interessante Forschungsansätze 
hoffen.  
 
Der Gewebedoppler im Vergleich zur Methode des ST hat den Vorteil, dass er 
weniger abhängig von der Bildqualität und der visuellen Detektion der 
Endokardgrenze ist. Sein größter Nachteil ist seine Abhängigkeit vom 
Einschallwinkel des Ultraschallstrahls. Dies führt zu einer Limitierung der 
Anzahl der Herzsegmente die einer funktionelle Analyse zur Verfügung stehen 
könnten. Der Anschallwinkel des Ultraschallstrahls muss parallel zum 
untersuchten Herzsegment sein, was die korrekte Beurteilung des Apex 
ausschließt. [111]. Eine Untersuchung des Apex ist durch die ST Methode 
möglich. Es ist aber fraglich, inwieweit apikale Segmente für die Gesamt-
Herzperformance des fetalen Herzens eine relevante Rolle spielen. 
Einschränkung segmentaler Kontraktilität durch z.B. koronare Insuffizienz und 
Infarkte spielen in der fetalen Kardiologie keine Rolle. Wichtiger ist die 
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Beurteilung der kardialen Dekompensation bei z.B. Vor- und Nachlast-Senkung 
z.B. im Falle von Anämie, Blutungen oder Plazentainsuffizienz. Es wäre hier 
durchaus denkbar, dass die Bestimmung von Deforming Imaging Parametern 
aus den medialen myokardialen Segmenten ausreicht.  
 
Die laterale Auflösung des Gewebedopplers zeigte eine schlechtere Auflösung 
in der Tiefe des Gewebes. Dies konnte ebenfalls bei der Methode des ST 
beobachtet werden. Im transversalen Vierkammerblick wurden die kardialen 
Anteile die schallkopffern lokalisiert waren, schlechter dargestellt als die 
schallkopfnahen Strukturen. Ebenso zeigten die basalen Herzstrukturen im 
longitudinalen Vierkammerblick eine schlechtere Auflösung. Ein Grund könnte 
die Aufspreizung des curved array Schallkopfes sein.  
 
Die hohe BQ die beim ST benötigt wird, stellt speziell in der 
Spätschwangerschaft eine weiterführende Herausforderung dar, da mit 
steigendem Schwangerschaftsalter die Kalzifizierung fetaler Rippen und 
Wirbelsäule voranschreitet und zu Schattierungen führt. [7, 72].  
 
5. Methode der Datenerhebung 
Zu Beginn unserer Studie versuchten wir im M-Mode die Messung durch die 
Klappenebene zu legen. Ziel war es, mit dem Beginn der Systole bzw. dem 
Klappenschluß der Trikuspidalklappe die Datenerhebungen und die 
Kurvenverläufe, zu starten. Wir mussten, trotz wiederholter Versuche, 
Optimierung der Vorgehensweise und wechselnder Untersucher, feststellen, 
dass die Velocity- und Strain-Kurven nicht mit dem Beginn der Systole 
starteten, sondern häufig erst im beginnenden Herzzyklus. Daraufhin 
entschieden wir uns die Messung nicht wie geplant durch die Klappenebene zu 
legen, sondern durch das Ventrikelmyokard und das Septum. Der Beginn des 
Herzzyklus konnte trotz der modifizierten Vorgehensweise nicht zuverlässig 
festgelegt werden. Die Velocity- und dem zufolge Strain-Kurven starteten häufig 
nicht bei Null. Für die Erhebung und Validierung von Referenzwerten 
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entschieden wir uns daher, die absoluten Werte für Strain und Displacement zu 
berechnen. Die Bestimmung der maximalen Gewebeauslenkung ist Grund 
dafür, dass unsere Werte, insbesondere die Strain-Werte, höher gemessen 
wurden als bisher in der Literatur angegeben war [7]. Es ist uns nicht bekannt, 
ob für die Messungen, das Festlegen des Systolenbeginns ein spezifisches 
Problem von Syngo VVI ist, oder generell ein Kritikpunkt an der Methode des 
Speckle Tracking. Der Beginn eines fetalen Herzzyklus kann nach unserer 
Erfahrung einfach über den Nulldurchgang der z.B. Velocitykurve nach der A-
Welle erfolgen. Ein Verbesserungsvorschlag für die VVI-Software wäre die 
nachträgliche Definition des Zyklusbeginnes über die Parameter, wie z.B. 
Velocity. Dies würde die Analyse von fetalen VVI-Daten erleichtern.  
 
Neben technischen Voraussetzungen für die Aufnahme der Daten war die 
Zuordnung der Kurvenverläufe zum Herzzyklus ausschlaggebend für eine 
vergleichbare Datenqualität der unterschiedlichen Myokardbereiche. In der 
Pränataldiagnostik fehlt die simultane Ableitung eines EKG während der 
Ultraschalluntersuchung, wie dies in der Erwachsenen- und Kinderkardiologie 
zu realisieren ist. Es fehlt die automatische, präzise Zuordnung der 
Myokardbewegung zur elektrophysiologischen Erregungsüberleitung des 
Herzzyklus. Als Start unserer Aufzeichnung wählten wir den Beginn der Systole, 
durch Festlegung des Schlusses der Atrioventrikularklappen im M-Mode-Bild, 
welche mit der Einwärtsbewegung des Myokards einherging. Die visuelle, 
subjektive Beurteilung des M-Mode-Bildes und die Zuordnung der Herzzyklen 
gestalteten sich in der Interobserver Untersuchung nicht ganz konform. 
Zusammenfassend zeigten unsere Inter- und Intraobserver-Daten, dass eine 
Lernkurve für die Bearbeitung des M-Modes, die Zuordnung der Systole und 
dem Tracen bestand. [7]. 
Die Software bietet die Möglichkeit, einzelne Abschnitte der nachgezeichneten 
anatomischen Struktur zu korrigieren. Somit war es nicht nötig, bei einer kleinen 




Unsere Datenerhebung zur Bestimmung der Parameter V, S und D erfolgte 
automatisch und manuell. In den manuellen Messungen wurde vom 
Untersucher eine ROI (Region of Interest) in das zu untersuchende 
Herzsegment gesetzt. Der Observer war in der Lage die ROIs innerhalb des 
Segmentes so zu platzieren, dass möglichst optimale Kurvenverläufe erzielt 
wurden. Den Fokus setzten wir insbesondere auf die Strain-Kurven, dessen 
Kurvenverlauf und Werte möglichst hoch negativ gewählt wurden. Dies ist der 
Grund dafür, dass alle manuell gemessenen Werte, bis auf zwei Ausnahmen, 
höher gemessen wurden als die Automatischen. Ein weiterer Grund für die 
Höhe der manuellen Messungen könnte sein, dass die ROI ein kleineres 
Messfenster umfasst, innerhalb dessen weniger Pixel getrackt werden. [93]. Die 
Softwarehersteller geben keine Auskünfte darüber, wie viele Speckles sich in 
einer ROI befinden und in den aufeinander folgenden Frames aufgesucht 
werden. Wir vermuten, dass die automatische Messung einen größeren 
Bildpixelbereich abtastet, der sich über das gesamte Segment erstreckt und 
nicht punktuell lokalisiert ist wie eine ROI.  
Im Gegensatz zu Ultraschallbedingungen erwachsener Herzen, ist durch die 
fetale Bewegungen in utero, das Festlegen von Standardebenen schwierig. Die 




6.1. Peak Velocity  
Die physiologische myokardiale Kontraktionsgeschwindigkeit erfolgt in einer 
komplexen dreidimensionalen Bewegung. Aufgrund der speziell ausgerichteten 
und regional unterschiedlichen Anordnung der Herzmuskelfasern, unterscheidet 
man verschiedene Bewegungen in drei Hauptebenen: die longitudinale 
Kontraktion der Ventrikel als Verkürzung des Herzmuskels, die radiale 
Kontraktion als Wandverdickung und die Torsion um die Herzachse. Wir 
entschieden uns bei der Analyse des fetalen Herzens für eine Datenerhebung 
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in longitudinaler Bewegungsausrichtung, da diese Messmethode in der 
Erwachsenenkardiologie als Maß für die globale Herzfunktion festgelegt wurde 
und mit der Ejektionsfraktion korreliert. [81]. Außerdem reagieren die 
longitudinalen Fasern eher auf Belastungsänderungen, als die 
zirkumferentiellen (siehe Einleitung etc.), was für eine frühzeitige Detektion 
einer relevanten fetalen Herzbelastung von Bedeutung sein dürfte. 
 
6.1.1. Rechter und linker Ventrikel 
Wie man dem Kapitel Ergebnisse unter Punkt 1.7 entnehmen kann, wurden die 
maximalen Kontraktionsgeschwindigkeiten rechtsventrikulär und linksventrikulär 
alle im basalen Segment der lateralen Herzwand gemessen.  
Die niedrigsten Velocity-Werte des rechten und linken Ventrikels erzielten wir in 
den apikalen Herzsegmenten des Septums. Die lateral apikalen Segmente 
wurden geringfügig höher gemessen, als die apikalen Segmente der septalen 
Wand. Die mittleren Segmente beider Herzwände erreichten eine höhere 
Kontraktionsgeschwindigkeit als die apikalen Segmente. Dies konnten wir bei 
beiden Ventrikeln für die automatisch, wie auch die manuell bestimmten Werte 
feststellen. Zu diesen Ergebnissen kam auch die Forschungsgruppe von Barker 
et al., die mit der Speckle Tracking Methode an 33 gesunden Feten der 17.-38. 
SSW segmentale und globale Messungen der longitudinalen maximalen 
Kontraktionsgeschwindigkeit und Gewebeverformung des rechten und linken 
Ventrikels untersuchten. [7]. Weitere Studien maßen ebenfalls die maximale 
Gewebegeschwindigkeit im lateral basalen Segment der Kammern, erzielten 
aber höhere Werte als in unserer Studie oder der Studie von Barker et al. [13, 71, 
74, 92, 111]. In den erwähnten Studien handelt es sich um Daten, die mittels TDI, 
VVI und AFI (= Automated Functional Imaging) akquiriert wurden.  
 
Da sich die Methode und der Versuchsaufbau glichen, entschieden wir uns für 
einen Datenvergleich der Forschungsgruppe von Barker et al. mit den 





Abbildung 3: Die in unserer Studie erhobenen Daten des Parameters Peak Velocity in cm/s für 













Abbildung 4: Die in der Studie von Barker et al. erhobenen Daten des Parameters Peak Velocity 
in cm/s für den rechten und den linken Ventrikel.  
 
Anhand der oben abgebildeten Grafiken konnten wir für beide Ventrikel einen 
apikobasalen Gradienten der systolischen Peak Velocity-Werte aufzeigen, wie 
dies auch bei Barker et al. der Fall war. [7]. Diese signifikanten Unterschiede 
zwischen den maximalen Geschwindigkeiten im basalen Segment, den 
mittleren Geschwindigkeiten im medialen Segment und den niedrigsten Werten 
an der Herzspitze wurden schon in der Erwachsenen- sowie in der 
Kinderkardiologie detektiert und bestärkten unsere Ergebnisse. [46, 50, 87].  
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Es wäre anzunehmen, dass die Anzahl der Myozyten und der 
Muskelfasergehalt ursächlich für diese Beobachtung sein könnten, da eine 
Diskrepanz der Myokarddicke von der Herzbasis zum Apex vorliegt. [35]. 
Während an der Herzbasis das Myokard wesentlich dicker ist als an der 
Herzspitze, liegt zudem die Herzspitze dem Diaphragma auf und ist somit in 
seiner Kontraktionsfähigkeit eher eingeschränkt. Darüber hinaus konnten Shan 
et al. durch Analyse von Myokardbiopsien eine Korrelation zwischen dem 
histologischen Aufbau des Herzens und der Kontraktionsgeschwindigkeit 
finden. [81]. Eine weitere Ursache könnte die Verteilung des Blutvolumens 
innerhalb der Ventrikel sein. Das durch die atriale Kontraktion in die Ventrikel 
ausgeworfene Blut, übt einen stärkeren Druck auf die basalen Bereiche des 
Myokards aus und führt weniger zu einer Dehnung der apikalen Abschnitte, was 
für eine Abnahme der Kontraktionsgeschwindigkeit von basal nach apikal 
sprechen würde. 
Unsere Arbeitsgruppe konnte eine Dominanz des rechten Ventrikels 
detektieren, einzig das septal basale Segment des linken Ventrikels wurde 
geringfügig höher gemessen. Auch andere Studien konnten rechtsventrikulär 
höhere Werte messen, wie in der CDMI Studie von Di Salvo et al. [23]. Die 
Ursache der interventrikulären Unterschiede könnte in dem unterschiedlichen 
Faserverlauf des jeweiligen Ventrikels begründet sein. Greenbaum et al. 
beschrieb zirkulär verlaufende Muskelfasern in der mittleren Schicht der 
lateralen Myokardwand des linken Ventrikels, während die rechtsventrikulären 
Fasern überwiegend längsgerichtet verlaufen würden. Die Kontraktion des 
rechten Ventrikels würde demnach durch überwiegende longitudinale 
Verkürzung zu höheren Velocity-Werten führen als im linken Ventrikel. [35]. 
Unterstützend zu der These, dass im linken Ventrikel eine Dominanz der 
zirkulär angeordneten Herzmuskelfasern vorliegt, konnte aufgezeigt werden, 
dass bei der Untersuchung transversaler Kontraktionsgeschwindigkeiten des 
linken Ventrikels höhere systolische Peak Velocity-Werte gemessen wurden. 
[35]. Zudem könnten die höheren rechtsventrikulären 
Kontraktionsgeschwindigkeiten auf die Besonderheiten des fetalen Kreislaufs 
zurück zu führen sein, dessen Auswurfleistung die des linken Ventrikels bei 
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weitem übersteigt. Laut des Frank-Starling-Mechanismus erfordert ein höheres 
Schlagvolumen, eine größere diastolische Vordehnung der Muskelfasern und 
könnte somit Grund sein für die höheren rechtsventrikulären Velocity-Werte. [61]. 
Zusätzlich könnte eine Differenz in der Compliance eine Rolle spielen. Die 
Compliance des rechten Ventrikels ist stärker ausgeprägt, als die des linken 
Ventrikels. Man könnte deshalb annehmen, dass aufgrund einer größeren 
rechtsventrikulären Relaxationsfähigkeit höhere Geschwindigkeiten gemessen 
werden konnten. 
Bei der Speckle Tracking Analyse von Barker et al. zeigten sich keine 
markanten interventrikulären Unterschiede. Es wurde eine relativ gleichmäßig 
hohe Verteilung der Werte zwischen dem rechten und linken Ventrikel 
gefunden.  
In der Studie von Di Salvo et al. [23] mittels des CDMI (Color doppler myocardial 
imaging), wurden bei 75 gesunden Feten systolische longitudinale Peak 
Velocity- und Strain-Werte untersucht. Die Messorte wurden in die jeweiligen 
medialen Segmente des rechten und linken Ventrikels und des Septums 
gesetzt. Es stellte sich heraus, dass die maximale Kontraktionsgeschwindigkeit 
in den medialen Segmenten der freien Ventrikelwände höher waren als im 
Septum.  
(RV: 3,9 cm/s ± 1 ;LV: 3,8 cm/s ± 1,4; Septum: 2,5 cm/s ± 0,7). 
Diese Beobachtung deckt sich mit den Daten unserer Studie. Weitere 
Forschungsgruppen kamen zu der gleichen Erkenntnis. [4, 37, 71, 107]. Jedoch ist 
ein direkter Datenvergleich fraglich aussagekräftig, aufgrund der verschiedenen 
Techniken die bei der Berechnung der Kontraktionsgeschwindigkeit zum 
Einsatz kommen. Hinzu kommen Differenzen in der Größe des untersuchten 
Kollektivs, der Höhe der Framerate, der Platzierung und Größe der 
Messfenster. Dennoch zeigen die Daten gleiche Tendenzen.   
 
Eine sehr interessante und klinisch sehr bedeutsame Entdeckung machten 
Watanabe et al. in ihrer Studie mittels TDI. [107]. Untersucht wurden 38 gesunde 
Feten, 6 mit Hydrops fetalis (HFet) und 12 mit Intrauteriner Growth Restriction 
(IUGR) in unterschiedlichen SSW. Mit dem gepulsten Doppler Verfahren wurde 
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die longitudinale Flussgeschwindigkeit über der Trikuspidal- und Mitralklappe in 
der frühen Diastole gemessen (E) und mit dem TDI die Geschwindigkeiten des 
lateralen Bereiches der jeweiligen AV-Klappe, in der Systole (Sa) und der 
frühen Diastole (Ea) gemessen. Sie untersuchten das Verhältnis der Fluß- zu 
der Klappengeschwindigkeit in der frühen Diastole (E/Ea) und das Verhältnis 
der systolischen Klappengeschwindigkeit des rechten zu der des linken 
Ventrikels (RVSa/LVSa). Es zeigte sich, dass alle Feten mit Hydrops fetalis 
einen Wert der LVSa < 2 cm/s und LVE/Ea > 13 aufwiesen, mit einer 
Sensitivität von 100 % und Spezifität von 97,3 %. Dies lässt auf eine gestörte 
systolische Funktion und erhöhte Füllungsdrücke des linken Ventrikels 
schließen. Zum Erliegen des fetalen kardiovaskulären Systems kommt es durch 
Ansteigen des ventrikulären enddiastolischen Druckes, des Vorhofdruckes und 
des zentralvenösen Druckes. Die Abnahme der kardialen Kontraktilität, der 
Compliance, der Adrenorezeptoren und die erhöhte Abhängigkeit der 
Auswurfleistung an der eingeschränkten Steigerung der fetalen Herzfrequenz 
sind alles Faktoren die zu einer abnehmenden kardialen Reserve führen und 
langfristig in einem Herzversagen resultieren. Deswegen wäre es möglich, 
durch die kombinierte Betrachtung von reduzierter LVSa und erhöhter LVE/Ea 
bei Hochrisiko-Patienten, eine Prognose hinsichtlich des Outcome zu machen. 
Die angegebenen Daten könnten sich prinzipiell im klinischen Alltag als cut-off-
Wert etablieren, da sie als objektiver Parameter herangezogen werden können 
und konventionelle prä-, intra- und postkardiale Dopplerwerte und das CTG 
ergänzen könnten.  
Weiterhin wurde RVSa/LVSa in der Hydrops fetalis Gruppe signifikant höher 
gemessen im Vergleich zu den gesunden Feten. Daraus konnte geschlossen 
werden, dass eine stetige Abnahme der longitudinalen linksventrikulären 
Gewebegeschwindigkeit im Endstadium der fetalen Herzfunktion, dem Erliegen 
der rechtsventrikulären Funktion vorausgeht. In der Gruppe der hydropischen 
Feten blieb die rechtsventrikuläre Funktion bis kurz vor dem Erreichen des 
Endstadiums erhalten. Dies könnte damit zusammenhängen, dass bei 
funktioneller Reduktion des einen Ventrikels, die Funktion des anderen 
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Ventrikels kompensatorisch erhalten bleibt. Das wäre auch eine Erklärung für 
steigende Werte von RVSa/LVSa in der Hydrops fetalis Gruppe.  
 
Die Forschungsgruppe von Larsen et al. machte ebenfalls eine spannende 
Entdeckung, die die Bedeutung und Relevanz zur Untersuchung des 
Parameters Velocity unterstreicht. [54]. Das Ziel der Datenerhebung mit CDMI 
war die Evaluation myokardialer Kontraktionsgeschwindigkeiten des rechten 
und linken Ventrikels anhand eines gesunden fetalen Patientenkollektivs (42) im 
Vergleich zu 20 Feten mit IUGR und zerebroplazentarer Redistribution (CPR). 
Es zeigte sich, dass die Feten mit IUGR und CPR im linken Ventrikel niedrigere 
systolische Peak Velocities aufwiesen, als die gesunder Feten (2,41 cm/s 
versus 3,30 cm/s). Die Reduktion der Kontraktionsgeschwindigkeiten 
korrelierten mit dem Grad des pathologischen Flussmusters der Arteria 
umbilicalis. Feten mit Strömungsumkehr in dem diastolischen Arteria umbilicalis 
Fluss hatten signifikant niedrigere linksventrikuläre Velocity-Werte (2,0 cm/s) als 
dies bei dem Normalkollektiv der Fall war. Diese Beobachtung wird gestützt 
durch die Ergebnisse von Watanabe et al., die in der IUGR Gruppe einen 
signifikant niedrigeren Quotienten von RVSa/LVSa im Vergleich mit denen 
gesunder Feten detektieren konnten. [107]. In der Studie wurde bei Feten mit 
schwerer IUGR, CPR und Umkehrfluss, eine 100 % perinatale Sterblichkeit bei 
einer longitudinalen Peak Velocity < 1,6 cm/s des linken Ventrikels gemessen. 
Die linksventrikuläre Myokardwand ist aus unterschiedlich verlaufenden 
Faserschichten aufgebaut. [54]. In der subendokardialen und subepikardialen 
Schicht finden sich überwiegend longitudinal ausgerichtete Faserverläufe. 
Während die Muskelfasern in der mittleren Myokardschicht hauptsächlich radial 
verlaufen und besonders anfällig sind für eine Abnahme der koronaren 
Blutversorgung. Ansteigende intraventrikuläre Füllungsdrücke könnte zu einem 
relativen Abfall der subendokardialen Perfusion und der reduzierten 
longitudinalen Velocity geführt haben. [57, 107]. 
Diese Studien belegen, dass Deforming Imaging Daten, wie z.B. die 
klappennahen Velocities potentiell als Prädiktoren für ein ungünstiges fetales 
bzw. perinatales Outcome bzw. als klinische cut-off Parameter geeignet wären 
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und z.B. vaskuläre Doppler-Parameter sinnvoll ergänzen könnten. Da diese 
Parameter auch mittels VVI bestimmbar sind, stellt sich die Frage ob diese 
Technik auch dafür geeignet ist. Limitierend erscheint momentan die noch sehr 
hohe Standardabweichung unserer Normwerte, und die 
verbesserungsbedürftige inter- und intraobserver Varianz. 
 
6.2. Peak Strain 
Wie unter Punkt 5., Methode der Datenerhebung, bereits erläutert wurde, 
bestimmten wir für den Deformationsparameter S die Gesamtauslenkung des 
Gewebes, da die Kurvenverläufe unserer Messungen nicht mit dem Beginn der 
Systole starteten. Für die Akquirierung unserer Daten wandten wir zwei 
verschiedene Messverfahren an. Wir erhielten unsere Werte einmal aus den 
automatischen Messungen der Software und einmal setzten wir manuell ROI in 
die jeweiligen Myokardsegmente.  
Die manuelle Bestimmung der Werte könnte zu einem systematischen Fehler 
geführt haben, da es dem Observer oblag, die Platzierung der ROIs innerhalb 
des Segmentes so zu wählen, dass möglichst optimale Kurvenverläufe erzielt 
werden konnten. Deswegen nahmen wir an, dass alle manuell gemessenen 
Werte, bis auf zwei Ausnahmen, höher gemessen wurden als die 
Automatischen. Die Ausnahmen bildeten das septal basale Segment des linken 
Ventrikels und das AV-Klappennahe Segment 1 des rechten Atriums. 
Nachfolgend wurden unsere Daten mit denen vorausgegangener 
Studienergebnissen vergleichen, wobei wir nur die automatischen Messungen 
in den schematischen Ventrikeldarstellungen (Abbildungen 3-5) aufführten, um 
eine Einheitlichkeit der Messverfahren gewährleisten zu können.  
6.2.1. Rechter und linker Ventrikel 
Die Strain-Analyse zeigte, im Vergleich zu den Werten von Velocity und 
Displacement, eine inhomogene Verteilung der Werte. Diese Feststellung 
bezieht sich auf beide Messverfahren, sowie auf die verschiedenen 
anatomischen Strukturen. Zu dem gleichen Ergebnis der Heterogenität der 
Strain-Werte kamen auch Barker et al. [7]. Weitere Studien zeigten dieselben 
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Resultate und stützten unseren Befund. [49, 52, 87]. Im Gegensatz zu unseren 
Ergebnissen erzielten Di Salvo et al., wie auch Weidemann et al. mit der 
Dopplermethode eine homogene Verteilung der Peak Strain Werte. Auch 
Leitman et al. und Sutherland et al. beschrieben eine homogene Verteilung des 
Strain innerhalb der Ventrikel. [49, 55, 89]. Die kontroversen Befunde zeigten auf, 
dass zur Klärung dieses Sachverhaltes noch deutlicher Forschungsbedarf 
besteht. 
 
Di Salvo et al. untersuchten anhand des Color Doppler Myocardial Imaging 
(CDMI) die longitudinale, systolische Peak Strain in den medialen Segmenten 
des RV, LV und des Septums. Für den rechten Ventrikel  berechneten sie eine 
Peak Strain von 19 ± 8 %, für den linken Ventrikel 17 ± 7 % und das Septum 18 
± 6 %.  
Die Datenerhebung von Weidemann et al., der mittels CDMI ein pädiatrisches 
Patientenkollektiv von 33 gesunden Kindern untersuchte, erzielte signifikant 
höhere Werte im rechten Ventrikel im Vergleich zum linken Ventrikel. Die 
maximalen Strain-Werte wurden rechtsventrikulär im medialen Segment der 
lateralen Herzwand gemessen. Die septale Wand wies niedrigere Strain-Werte 
auf im Vergleich zur rechtsventrikulären, lateralen Wand. Der rechte Ventrikel 
zeigte eine heterogene Verteilung der Werte. Diese Erkenntnisse deckten sich 
übereinstimmend mit den Ergebnissen aus unserer Studie. Wobei unsere 
maximalen Strain-Werte nur in der manuellen Messung im medialen Segment 
der lateralen Wand gemessen wurden, während für die automatische Messung 
die höchsten Strain-Werte im basalen Segment der lateralen Wand gefunden 
wurden.  
Weidemann et al. erreichte in den longitudinalen systolischen Peak Strain 
Messungen höhere Werte im rechten und linken Ventrikel als wir. Insbesondere 
in der lateralen Wand des rechten Ventrikels kam seine Forschungsgruppe auf 
Werte von -36 ± 11 % für das basale Segment, -45 ± 13 % für das mediale 
Segment und auf -34 ± 11 % für das apikale Segment. Der Grund dafür könnte 
einmal in einem Winkelfehler der Dopplermethode begründet sein und zum 
Anderen an der Einstellung der Schallebene liegen, da für einzelne Segmente 
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innerhalb der gleichen anatomischen Struktur zwischen dem apikalen 
Vierkammerblick und dem apikalen Zweikammerblick gewechselt wurde. Dies 
lässt einen effizienten Vergleich der Daten zweifelhaft erscheinen. Weitere 
Diskrepanzen bestehen durch den Vergleich mit einem pädiatrischen Kollektiv. 
Modesto et al. versuchte in seiner Studie zu klären, ob die Speckle Tracking 
Methode im Vergleich zum TDI, eine Tendenz zeigt niedrigere Strain-Werte zu 
messen. Er begründete die niedrigeren Referenzwerte damit, dass bei der ST 
Methode die Werte der einzelnen Segmentmessungen gemittelt werden und 
somit Ausreißer aus der Datenerhebung herausgefiltert wurden und dies zu 
einer Herabsetzung des Signal-to-Noise Ratio führte. [64,48, 92, 100, 101].  
 
Wir beschäftigten uns mit der Aufstellung von Referenzwerten und verglichen 
diese mit den Daten internationaler Expertise. Die Abbildungen 5-7 dienen dem 
Vergleich der longitudinalen Peak Strain-Werte unserer Datenerhebung, mit 
denen von Auffermann et al. (Daten der eigenen Forschungsgruppe) und 


















Bei unseren gesunden Feten wurden in der automatischen wie auch der 
manuellen Messung in der lateralen Wand des rechtsventrikulären und 
linksventrikulären Myokards höhere Peak Strain-Werte als in der jeweiligen 
septalen Wand gemessen. Zu demselben Ergebnis kamen auch Barker et al. 
und Auffermann et al. in ihren Studien. Der einzige Unterschied in der Studie 
von Auffermann et al. konnte für den Peak Strain-Wert des linken Ventrikels 
gemessen werden, mit der höchsten Gewebeverformung im septal apikalen 
Segment. 
Bei den Datenerhebungen der drei Forschungsgruppen konnte einheitlich 
festgestellt werden, dass die niedrigsten Strain-Werte des rechten und linken 
Ventrikels immer in der septalen Wand gemessen wurden. Während in der 
Untersuchung von Auffermann et al. die niedrigsten Werte für den rechten und 
linken Ventrikel im septal basalen Segment gemessen wurde, waren die 
Ergebnisse unserer Studie und der von Barker et al. einheitlich. Für den rechten 
Ventrikel zeigten sich die niedrigsten Strain-Werte im septal apikalen Segment 
und für den linken Ventrikel im septal medialen Segment.  
Ein Grund dafür, dass höhere Werte in der lateralen Wand des jeweiligen 
Ventrikels gemessen wurden, könnte der Unterschied im histologischen Aufbau 
der Kammer und des Septums sein. Es ist anzunehmen, dass die 
Kammerscheidewand steifer ist als die äußeren Myokardwände, da sich die 
Verteilung und Orientierung der Myofibrillen in Kammer und Septum 
voneinander unterscheiden. Das Kammerseptum weist einen höheren Anteil an 
Bindegewebe auf. [31, 79]. 
Des Weiteren konnten wir eruieren, dass der rechte Ventrikel konstant höhere 
Werte gegenüber dem linken Ventrikel aufwies. Dies stellten auch die 
Forschungsgruppen von Auffermann et al., Barker et al., Weidemann et al., Di 
Salvo et al. und Perles et al. fest. [74]. Die anzunehmenden Gründe liegen hier 
zum einen in der Besonderheit des fetalen Kreislaufs und zum anderen an dem 
typischen rechtsventrikulären Faserverlauf. Wie in der Einleitung unter Punkt 
1.2.2 beschrieben, hat der rechte Ventrikel des fetalen Herzens mit 60-70 % 
einen höheren Anteil an der kardialen Auswurfleistung. In 
echokardiographischen Untersuchungen konnte zu dem festgestellt werden, 
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dass rechtsventrikulär ein größeres Verhältnis von Radius-zu-Wanddicke 
vorliegt. [79]. Der Faserverlauf des rechten Ventrikels ermöglicht eine stärkere 
Verkürzung in longitudinaler Richtung, was ebenso die Studie von Auffermann 
et al. untermauerte, die radiale und longitudinale Peak Strain-Werte miteinander 
verglichen.  
Perles et al. fanden signifikante Unterschiede zwischen rechtem und linkem 
Ventrikel, die denen der Erwachsenen- und Kinderkardiologie ähnelten [49, 51, 52, 
87]. 
Im direkten Vergleich unserer Ergebnisse der automatischen Messmethode, mit 
denen von Auffermann et al. und Barker et al., lässt sich zusammenfassend 
sagen, dass die maximalen Strain-Werte  des rechten Ventrikels im lateral 
basalen Segment gemessen wurden. Es zeigte sich, dass die höchsten und 
niedrigsten Werte der Studien von Barker et al. und unserer Studie in 
identischen Segmenten gefunden wurden, was für eine Reproduzierbarkeit der 
Methodik spricht. Der einzige Unterschied fand sich im Maximalwert des linken 
Ventrikels (Barker: lateral apikales Segment; unsere Studie: lateral basales 
Segment).  
Die Werte unserer Studiengruppe waren durchgehend höher als die der 
anderen Forschungsgruppen. Das lag wahrscheinlich an der Tatsache, dass wir 
die maximale myokardiale Verformung bestimmten.  
Bei unseren manuellen Messungen zeigte sich die Tendenz, dass das lateral 
mediale Segment aller untersuchten Gruppen die zuverlässigsten Strain-Werte 
wiedergibt. Zu demselben Ergebnis kam auch Jantzen et al. in ihrer 








6.2.2. Globaler Strain  
In der Literatur beschäftigten sich bisher wenige Studien mit der Berechnung 
und Auswertung eines globalen Strain-Wertes für die Ventrikel, welcher sich 
aus den Mittelwerten der gesamten Strain-Datensätze aller Myokardsegmente 
zusammensetzt. Der endokardiale Trace umfasst beide Ventrikel U-förmig [92]. 
Tashma et al. und weitere Forschungsgruppen [1] erklärten, dass die globalen 
Strain Parameter den einzelnen Segmentmessungen überlegen seien, da sie 
robuster und weniger störanfällig für lokale Geräusche wären. Ihrer Meinung 
nach, ist die Messung der kombinierten Kontraktion beider Ventrikel bei Feten 
zulässig, da beide Kammern gegen dieselbe Nachlast arbeiten. Eine neue 
Studie die mit dem Velocity Vector Imaging die rechtsventrikulären globalen und 
segmentalen Deformationsparameter während der Stress-Echokardiographie 
untersuchte, bestätigten die Durchführbarkeit der Methode. [97]. Ein Kritikpunkt 
den Auffermann et al. an den globalen Strain Messungen mittels der ST 
Methode anführte, ist die doppelte Einbeziehung des Septums in die Daten. In 
die Berechnungen wurde jeweils ein Teilbereich des anderen Ventrikels 
miteinbezogen. Unsere Forschungsgruppe errechnete einen globalen Strain-
Wert von -12 ± 5 %. Zu einem ähnlichen Ergebnis kamen auch Tashma et al. 
mit dem AFI – automatic functional imaging (globaler Strain: -16 ± 4 %) und 
Barker et al. ebenfalls mit der ST-Methode (globaler Strain: RV= -17,7% und 
LV= -18%) in ihren Studien. [7, 92]. In der Arbeit von Barker et al. wurden die 
globalen Strain-Werte jedoch auf den rechten und linken Ventrikel unterteilt, 
was einen Datenvergleich nur bedingt zulässt. Sie konnten keine statistische 
Differenz zwischen den globalen und den segmentalen Strain-Werten der 
beiden Ventrikel ausmachen, während unsere Datenerhebung aufzeigte, dass 






6.3. Peak Displacement 
Im Bereich der Pränataldiagnostik sind bisher wenige detaillierte Studien zur 
Gewebeauslenkung des fetalen Herzens beschrieben und veröffentlicht 
worden. In unserer Studie erstellten wir mit der Methode des Speckle Tracking, 
anhand eines gesunden Kollektivs Normwerte des Parameters Displacement 
auf, die als physiologisch zu werten sind. Derzeit sind keine Publikationen über 
diesen Forschungsansatz zu finden.  
Wir konnten zeigen, dass die Bestimmung des Displacements bei Feten 
zuverlässig durchführbar ist. Wie in dem Kapitel Ergebnisse bereits dargestellt 
wurde, konnten wir anhand des Spearman und des Intra-Class-
Korrelationskoeffizienten die Reproduzierbarkeit nachweisen. Es zeigte sich, 
dass die Darstellbarkeit und Reliabilität von Velocity und Displacement dem 
Parameter Strain überlegen waren. [51]. 
In der Gewebedopplerstudie (TDI) von Jantzen et al. wurde ebenfalls der 
Parameter Displacement untersucht, wobei die Messbarkeitsraten bei bis zu 
100% lagen. [43]. Dies lässt darauf hindeuten, dass zukünftig der Parameter 
Displacement als einfaches Maß zur Beschreibung der kardialen Funktionalität 
herangezogen werden könnte. Darüber hinaus konnten wir feststellen, dass ein 
Vergleich der Gewebedoppler- mit den Speckle Tracking-Daten zulässig ist.  
 
6.3.1 Rechter und linker Ventrikel 
In unserer Studie konnten wir für den rechten und linken Ventrikel 
intrasegmentale Unterschiede in der Ausprägung des Parameters Displacement 
eruieren. Insbesondere bei Betrachtung der maximalen Gewebeauslenkung 
detektierten wir für beide Ventrikel jeweils die höchsten Werte im basalen 
Segment der lateralen Wand, sowie eine Abnahme des Diplacements von basal 
nach apikal. Diese Erkenntnis deckte sich mit der Publikation von Kutty et al., 
welcher an einem gesunden pädiatrischen Kollektiv, longitudinale Peak 
Displacement-Werte für den rechten Ventrikel untersuchte. [51]. Kutty et al. 
diskutierten die in den basalen Herzsegmenten gemessenen Maximalwerte und 
postulierten die These, dass der Ventilebenenmechanismus eine mögliche 
152 
 
Ursache sein könnte. Während der systolischen Verkürzung des Herzmuskels 
in Richtung Apex, verschiebt sich die Ventilebene, die auf Höhe der 
Klappenebene liegt. In der Austreibungsphase nimmt der Vorhofdruck zuerst 
auf minimale Werte ab. Wird der Ventrikel maximal entleert, werden zeitgleich 
die Atrien durch die passive Füllung der zuleitenden Gefäße (V. cava und Vv. 
pulmonales) gedehnt. Dieser Mechanismus könnte zu einer verstärkten 
Gewebeauslenkung der basalen Anteile beider Herzwände führen, wie unsere 
Untersuchung darstellen konnte. Andere Studien kamen zu denselben 
Ergebnissen [3, 52, 87]. 
Weiterhin bleibt aufzuführen, dass wir in unserer Arbeit keine signifikanten 
Unterschiede zwischen dem rechten und dem linken Ventrikel detektierten. Dies 
bleibt verwunderlich, da die Auswurfleistung des fetalen rechten Ventrikels die 
des linken Ventrikels deutlich übersteigt und somit anzunehmen wäre, dass die 
Displacement-Werte rechtsventrikulär höher gemessen wurden. Einzig das 
basale, mediale und apikale Segment der lateralen Wand des rechten 
Ventrikels wurden geringfügig höher gemessen als dieselben Segmente des 
linken Ventrikels. Die septale Wand des linken Ventrikels zeigte im medialen 
und basalen Segment sogar höhere Werte als rechtsventrikulär, nur apikal 
waren die Displacement-Werte äquivalent zueinander. Zusammenfassend 
stellten wir eine homogene Verteilung der Peak Displacement-Werte fest, 
dessen Werte in derselben Größenordnung angesiedelt waren. In der 
Gewebedopplerstudie von Jantzen et al. wurden signifikante Unterschiede 
zwischen beiden Ventrikeln beobachtet. Die interventrikulären Differenzen 
spiegelten sich besonders im basalen und medialen Segment wider, wo 
rechtsventrikulär höhere Amplituden gefunden wurden. Die Werte 






6.4. Atrien – Velocity, Strain und Displacement  
Dies ist die derzeit erste publizierte Arbeit die sich mit der Erhebung von ST-
Daten speziell an den fetalen Vorhöfen beschäftigte. Die Untersuchung der 
Atrien wurde in einer anderen Studie der FCIRG bereits mit dem TDI erfolgreich 
durchgeführt. Wir konnten feststellen, dass unsere Ergebnisse durchaus mit 
denen von Ficht et al. vergleichbar sind. Literaturveröffentlichungen sind leider 
rar auf dem Gebiet der fetalen Kardiologie. Jedoch bieten sich sehr interessante 
und klinisch relevante Perspektiven, welche einen dringenden 
Forschungsbedarf zur weitergehenden Analyse der atrialen Funktion 
implizieren. Unsere Erfahrungen haben gezeigt, dass es möglich ist, mit der 
Methode des TDI eine Evaluation der atrio-ventrikulären Überleitungszeit 
vorzunehmen (z. Bsp. intraartrial-delay, re-entry Mechanismen), das 
Vorhandensein von akzessorischen Leitungsbahnen (z. Bsp. WPW-Syndrom) 
und von speziellen Herzrhythmusstörungen (z. Bsp. Vorhofflimmern, 
Vorhofflattern) im Sinne einer Dyssynchronizitätsanalyse zu detektieren.  
 
Bei der Untersuchung mittels VVI der Vorhöfe stellten wir signifikante 
Unterschiede in der regionalen Ausprägung der Kontraktionsgeschwindigkeiten 
und der Gewebeauslenkung fest. Velocity und Displacement sind beides 
Parameter die Bewegung beschrieben. Die Datenerhebungen beider Werte 
zeigten eine deutliche Abnahme der Werte von den AV-Klappennahen 
Segmenten 1 und 6 zu den Segmenten 3 und 4, welche am weitesten von den 
AV-Klappen entfernt lokalisiert liegen. (Zur Erläuterung der atrialen 
Nomenklatur siehe auch in Kapitel Material und Methoden, unter Punkt 1.5., 
Nomenklatur des fetalen Herzens). 
 
Der Grund für das Vorfinden der maximalen Kontraktionsgeschwindigkeit wie 
auch der maximalen Gewebeauslenkung in den Segmenten des rechten und 
linken Atriums, welche nahe der AV-Klappe gelegen sind, könnte 
physiologischer Ursache sein. Es ist denkbar, dass durch die Trägheit der aus 
Bindegewebe bestehenden Klappenebene es während der Ventrikelsystole zu 
einer verstärkten Dehnung der AV-Klappennahen atrialen Anteile kommt. Dies 
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könnte ebenfalls die Erklärung dafür sein, dass die Segmente 3 und 4, die am 
weitesten von der Klappenebene entfernt liegen, die niedrigsten Velocity- und 
Displacement-Werte aufweisen.  
Das rechte Atrium zeigte höhere Velocity- und Displacement-Werte als das 
linke Atrium. Die anzunehmenden Ursachen könnten zum einen durch die 
wesentlich stärker ausgeprägten rechtsatrialen Musculi pectinati und die Crista 
terminalis begründet sein [40, 106]. und zum anderen durch die Besonderheiten 
des fetalen Kreislaufs hervorgerufen sein.   
 
Die Tabelle 8 zeigt den Vergleich unserer Daten mit denen einer 
Gewebedoppler-Studie der FCIRG.  
 
Mean Peak Displacement (mm) Atrien  
  automatisch A1 A2 A3 A4 A5 A6 
TDI Ficht 1,4 ± 1,1 1,1 ± 0,8 1,2 ± 1,1 1,1 ± 0,8 0,8 ± 0,5 0,8 ± 0,5 
ST Kröher 1,4 ± 0,9 0,8 ± 0,7 0,4 ± 0,3 0,3 ± 0,4 0,5 ± 0,5 1,1 ± 0,9 
Tabelle 8: Vergleich des Peak Displacement der Gewebedoppler- und ST-Studien. 
 
Ficht et al. untersuchten transversal und longitudinal gemessene Displacement-
Werte. Sie kamen zu dem Ergebnis, dass die transversalen Peak 
Displacement-Werte des TDI eine klare Überlegenheit aufwiesen im Hinblick 
auf die Messbarkeit. Zudem wurden transversal signifikant höhere Werte 
gemessen, als in der longitudinalen Darstellung. Ein Vergleich der 
transversalen TDI-Messung mit unseren longitudinalen ST-Daten schien uns 
zulässig, da beide Forschungsgruppen das gleiche Setting aufwiesen. Die 
Winkelkorrektur wurde auf das Herzkreuz gelegt und die Platzierung der ROIs 
war in beiden Studien identisch, so dass ein intersegmentaler Vergleich 
durchaus valide erschien. In der Arbeit von Ficht et al. zeigte sich, im 
Gegensatz zu unseren Ergebnissen, ein Abfall der Werte im rechtsatrialen, 
medialen Segment 2 und ein erneuter Anstieg der Segmente 3 und 4 beider 
Vorhöfe. Die Segmente 5 und 6 des linken Atriums wurden niedriger gemessen 
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als die Werte der Segmente 3 und 4 in der Gewebedopplerstudie. In unserer 
Studie wurden in den Segmenten 3 und 4, wo das rechte und das linke Atrium 
aneinander grenzen, die niedrigsten Werte gemessen.  
Generell konnten wir feststellen, dass ein Vergleich der atrialen Displacement-
Werte der Gewebedoppler und Speckle Tracking Untersuchung möglich ist. 
Jedoch sollte bei der Bewertung der Methoden, die Winkelabhängigkeit als 
Limitierung der Dopplermethode mitberücksichtigt werden.  
 
Die Messung des atrialen Strain zeigte die höchsten und niedrigsten Werte im 
Vergleich zu allen anderen untersuchten anatomischen Strukturen. Wie bei den 
Parametern für Velocity und Displacement wurden die maximalen Strain-Werte 
in dem AV-Klappennahen Segment 1 des rechten Atriums gemessen. Das 
Erregungsbildungs- und Erregungsleitungssystem des fetalen Herzens nimmt 
seinen Ausgang im Sinusknoten, welcher im rechten Vorhof lokalisiert ist. Die 
Lokalisation des Impulsgebers könnte ein Grund sein, dass die höchste 
Gewebeverformung auf der rechtsatrialen Seite gemessen wurde. Rychnik et 
al., der sich mit der fetalen Physiologie beschäftigte, beschrieb ein umgekehrtes 
Verhältnis der E- zur A-Welle kleiner 1. Dies würde bedeuten, dass die aktive 
Vorhofkontraktion stärker ausgeprägt ist als die passive Füllung, und ebenfalls 
dazu beitragen könnte, dass die maximalen Strain-Werte im rechten Atrium 
berechnet wurden. [79, 105]. 
Ficht et al. aus unserer Forschungsgruppe der FCIRG beschrieb erstmals in der 
Literatur den Zusammenhang der Vorhoffunktion und des Parameters Strain. Er 
konnte beweisen, dass anhand des Parameters Strain eine funktionelle 
Aussage über die atriale Vorhofkontraktion getroffen werden konnte. [27]. 
Unsere Untersuchung zeigte, dass die Strain-Werte der ST Methode 
vergleichbar sind mit der Gewebedoppler-Methode. Diese neuartige Evaluation 
der intrinsischen atrialen Funktion, könnte im Wesentlichen zur Beurteilung der 
pränatalen diastolischen Funktion beziehungsweise Dysfunktion herangezogen 
werden. Zukünftige Studien sollten darauf ausgerichtet sein, den genauen 
Zusammenhang des Strain-Parameters mit dem Verhältnis der E- und A- Welle 
zu evaluieren. In der Erwachsenenkardiologie ist eine Abhängigkeit der 
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diastolischen Herzfunktion mit dem E- und A- Wellen Ratio beschrieben 
worden. [82, 94, 97, 106, 112]. Leider ist dies bei Feten bisher unzureichend 
untersucht. Um der Fragestellung auf den Grund zu gehen, ob atrialer Strain mit 
der intrinsischen Vorhofkontraktion und inwieweit der ventrikulärer Strain mit der 
E-Welle korreliert, sowie zur Evaluation ihres Verhältnisses zueinander, besteht 
dringender Forschungsbedarf. Unter physiologischen und pathophysiologischen 
Gesichtspunkten ist eine Analyse der fetalen diastolischen Funktion 
ausschlaggebend für das klinische Outcome von Patienten mit beispielsweise 
Volumenbelastung oder Feten mit Herzklappenfehlern. 
 
7. Reproduzierbarkeit 
Studien von Sutherland et al. 2004 und Weidemann et al. [21, 88, 108] 
demonstrierten die Überlegenheit myokardialer Strain-Parameter in Hinblick auf 
die Funktionsanalyse fetaler Herzen gegenüber dem Parameter Velocity. Sie 
argumentierten, dass regionale myokardiale Kontraktionsgeschwindigkeiten 
nicht ausschließlich lokalisierte, intrinsische und direkte Bewegungen 
detektierten, sondern eventuell beeinflusst sein könnten durch fetale 
Bewegung, fetale kardiale Translation und Rotation als physiologisches 
Korrelat, fetale Bewegung durch maternale Aortenpulsation und 
Zugbewegungen benachbarter Myokardsegmente (=„Tethering-Effekt“). [104] 
Der Parameter Strain ist weniger sensitiv gegenüber der globalen 
Herzbewegung, aber nicht so anfällig gegenüber dem Tethering-Effekt, im 
Vergleich zu dem Parameter Velocity. [21, 89, 108]. Die Datenerhebung unserer 
Studie zeigte, dass die Reproduzierbarkeit des Parameters Velocity höher ist 
als die von Strain. Dies stellte sich sowohl in der Korrelationsanalyse nach 
Spearman da, sowie in der Intraclass-Untersuchung und dem Bland-Altman-
Verfahren. Zu diesem Ergebnis kamen auch Di Salvo et al., welcher in seiner 
Arbeit die Deformationsparameter mittels des CDMI (Color doppler myocardial 
Imaging) zum ersten Mal an fetalen Herzen testete. Di Salvo et al. folgerten aus 
ihrer Studie, dass die Messung von myokardialem Strain zum einen möglich ist, 
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zum anderen eine geringere Reproduzierbarkeit aufweist als die Bestimmung 
des Parameters Velocity. [21]. 
Generell bleibt zu erwähnen, dass die Reproduzierbarkeit des Parameters 
Strain an fetalen Herzen möglich ist, allerdings ebenfalls mit limitierter 
Aussagekraft aufgrund von Bewegungsartefakten und hoher Abweichung in der 
Inter- und Intraobserver Untersuchung.  
Wie auch die Arbeit von Ficht et al. zeigte, ist auch in unserer Studie, der 
Parameter Velocity derjenige der zu einem höheren Prozentsatz der Fälle zu 
darstellbaren Resultaten führte.  
Anhand des Intra-Class-Korrelationskoeffizienten konnten wir feststellen, dass 
der Parameter Displacement ebenfalls eine bessere Darstellbarkeit zeigte, als 
der Parameter Strain. [27]. 
 
Die Berechnung der Mittelwerte der prozentualen Standardabweichung in 
Kapitel Ergebnisse unter Punkt 4.6. machen deutlich, dass aufgrund der hohen 
Variabilität der Inter- sowie Intraobserver Untersuchung, derzeit das Speckle 
Tracking in diesem Setting wie wir es in unserer Studie anwendeten nicht zu 
reproduzierbaren Werten führt. Die hohe Abweichung der Werte für Velocity, 
Strain und Displacement schliesst zurzeit eine Aufstellung beziehungsweise 




In der vorliegenden, wissenschaftlichen Arbeit wurden nach unserem heutigen 
Kenntnisstand zum ersten Mal fetale Herzen anhand von Videoloops einer 
möglichst hohen Framerate zwischen 100 und 200 fps untersucht. Die 
Beurteilung der B-Bild- und Tracking-Qualität ist in diesem Setting, so erstmals 





Das Speckle Tracking Verfahren ist eine relativ neue Methode zur objektiven 
und quantitativen Erfassung der globalen und regionalen systolischen und 
diastolischen Funktion des Herzmuskels. Es liegen eingeschränkte Erfahrungen 
auf dem Gebiet der Erwachsenen- und pädiatrischen Kardiologie, sowie an 
Tierversuchen vor. Wir testeten die Reproduzierbarkeit, Evaluation und 
klinische Einsatzfähigkeit des VVI-Verfahrens in der fetalen Kardiologie. Ziel 
unserer Forschungsarbeit war die Aufstellung von Referenzwerten der 
Deforming Imaging Parameter anhand eines Normalkollektivs. Unsere 
Ergebnisse bestätigten, dass sich dieses neue Verfahren zur Beurteilung der 
Gewebeverformung des fetalen Herzens, und insbesondere der 
Gewebeauslenkung und Kontraktilität von fetalen Ventrikeln und Vorhöfen, 
sowie der systolischen Funktion eignet.  
Die Untersuchung des fetalen Herzens mittels Speckle Tracking erfordert hohe 
technische Leistung. Die Basis für das korrekte Arbeiten des Speckle Tracking 
Algorithmus ist eine gute B-Bildqualität, welche benötigt wird für die Beurteilung 
der topographischen Anatomie, dem Tracen der zu untersuchenden 
anatomischen Struktur und die die Vorraussetzung für adäquates Tracking 
bildet. Im Vergleich zum adulten Herzen ist aufgrund der höheren 
Herzfrequenz, die Abfolge der Herzzyklen schneller und folglich ist eine 
ausreichend hohe Computerleistung erforderlich um eine äquivalente 
Datenmenge abtasten zu können. Der Kompromiss zwischen ausreichend 
hoher räumlicher und hoher temporaler Auflösung hat dazu geführt, dass bisher 
keine eindeutige technische Einstellung gefunden oder aufgestellt werden 
konnte, welche optimale Ergebnisse garantierte. Für eine objektive Beurteilung 
müsste ein Qualitätsfaktor von Seiten der Softwarehersteller heraus gegeben 
werden.  
 
Es ist zukünftig mit einer Weiterentwicklung dieser neuen Technologie auf dem 
Gebiet der fetalen Kardiologie zu rechnen, da diese Methodik sich als viel 
versprechendes Instrumentarium mit klinischem Potential zeigte. Bisher ist das 
Verfahren des ST jedoch nicht für die klinische Anwendung geeignet. Die 
159 
 
fehlenden Erfahrungen und die doch relativ schlechte Inter- und Intraobserver 
Varianz bedürfen noch weitergehender Forschungsarbeiten.  
Weiterführende Studien die auch kranke Feten einschließen, könnten dazu 
beitragen Abgrenzungskriterien zwischen gesunden und kranken Feten zu 
definieren. Dadurch werden fetale Herzerkrankungen frühzeitig detektierbar und 
ermöglichen eine rechtzeitige Intervention bei Gefahr fetaler Morbidität sowie 
Mortalität. Ziel ist die Erfüllung einer präventiven Funktion, sowie die 
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